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Wstęp
Zabiegi operacyjne obejmujące tchawicę obarczone są

ryzykiem powikłanego i długiego gojenia. Odczyn zapalny
przebiegający z powstaniem tkanek martwiczych staje się
potencjalnym ogniskiem zwapnień. Wszczepienie bioma-
teriału pracującego elastycznie może być dodatkowym czyn-
nikiem sprzyjającym odkładaniu się soli wapnia [1, 2]. Ce-
lem pracy jest ocena wapnienia/mineralizacji włókien wę-
glowych jak również mineralizacji ściany tchawicy we wcze-
snym okresie od wszczepienia łaty z włókniny węglowej
zwierzętom doświadczalnym.

Materiał i metodyka
Zwierzętom doświadczalnym, wolnym od schorzeń wsz-

czepiano w znieczuleniu ogólnym włókninę węglową w po-
staci łaty w miejsce po usunięciu fragmentu tchawicy obej-
mującego około 70% jej obwodu z pozostawieniem frag-
mentów chrząstek oraz całej części błoniastej. Po 1, 2, 3
tygodniach zwierzęta poddawano eutanazji, zaś z fragmen-
tów tchawicy i implantu wykonywano preparaty histologicz-
ne, które oceniano pod kątem zmian patologicznych. Ce-
lem wykrycia soli wapnia w materiale histologicznym pre-
paraty dodatkowo zabarwiono czerwienią alizarynową, re-
agującą stechiometrycznie z solami wapnia. Jako dodatnią
kontrolę wykorzystano skrawki zwapniałej blaszki miażdży-
cowej. Wszystkie badane oraz kontrolne skrawki barwiono
czerwienią alizarynową jednocześnie 10 minut.

Wyniki
Po upływie tygodnia od śródtchawiczej implantacji włók-

niny węglowej dostrzegano nacieki zapalne, obecność tka-
nek martwiczych oraz młodą tkankę ziarninową. Nie obser-
wowano rozejścia szwów chirurgicznych łączących implant
z tchawicą. Nie obserwowano także uszkodzenia czy wap-
nienia chrząstek tchawicy. W 2 tygodniu przy dalszym brze-
gu implantu węglowego stwierdzono infekcję grzybnią kro-
pidlaka. Również nie obserwowano uszkodzenia czy wap-
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Introduction
Tracheal surgery is burdened with a risk of complicated

and prolonged healing.  An inflammatory reaction with necro-
sis became a potential calcification site. The implantation
of the flexible biomaterial  may promote an additional calci-
fication factor [1, 2]. The calcification process may reduce
the bioprosthesis durability, diminishing its flexibility by cal-
cium deposits. The aim of the study is an evaluation of car-
bon implant calcification/mineralization, as well as miner-
alization of trachea wall during early healing process after
implantation in experimental animals.

Material and methods
Carbon biomaterial in the form of unworen fabric was

used for reconstruction of excised fragment of trachea. The
tracheal fragment being 70% of total circumference of the
trachea was removed with preservation of cartilaginous part
and whole membranous part. During the operation experi-
mental healthy animals were under general anesthesia. Af-
ter 1, 2, 3 weeks, the animals were sacrificed and the tra-
chea with implant fragments were diagnosed histologically.
For the detection of calcium salts the alizarin red staining of
histological slides was performed (reacting stechiometrically
with calcium ions). The calcified atherosclerotic plaque sec-
tions served as the positive staining control. All sections
were stained for 10 min simultaneously.

Results
At the end of the 1st week after implantation of carbon

cloth the inflammatory infiltration and focal necrosis were
observed. The formation of young granulation tissue was
pronounced. No dehiscence of suture connecting an im-
plant with trachea was observed in all cases. At the 2nd
week after implantation the infection of aspergillus mycelium
were observed at the border of the area of the carbon fiber
anastomosis with trachea wall. In the 3rd week, a prolifera-
tion of fibrous connective tissue with the decrease of in-
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4 nienia chrząstek tchawicy. W tygodniu trzecim stwierdzono
rozrost tkanki łącznej włóknistej, zmniejszenie się nacieku
zapalnego lecz utrzymywanie się  okołonaczyniowych na-
cieków zawierających komórki plazmatyczne. Dostrzega-
no drobne ogniska martwicze przy dystalnym obrzeżu im-
plantu. Chrząstki tchawicy pozostawały niezmienione przez
cały okres obserwacji nie wykazując uszkodzenia czy zwap-
nienia.

Włókna węglowe widoczne były w preparatach w posta-
ci jednorodnie czarnych pasm, nie wykazano złogów soli
wapnia tak w sąsiadujących tkankach jak również na po-
wierzchni włókien badanego biomateriału we wszystkich
okresach poimplantacyjnych. Również tkanka martwicza nie
ujawniała ognisk zwapnień.

Dyskusja
Odczyny tkankowe ujawniające się po wszczepieniu

włókniny węglowej, jak i jej proces biodegradacji opisane
zostały przez autorów w poprzednich publikacjach [3, 4].
Badania te wykazały, że  proces biodegradacji implantu w
okresie pierwszego miesiąca prowadzi do wahań analizo-
wanych wartości morfometrycznych włókien węglowych.
Zarówno średnica włókien jak i ich obliczona szerokość wy-
kazywały tendencje wzrostowe, z kolei współczynnik wy-
pełnienia i średni stopień szarości włókien malały. Waha-
nia tych parametrów istotnie korelowały z czasem obser-
wacji - implantacji. Jednym z mechanizmów odpowiedzial-
nych za te zmiany może być zjawisko mineralizacji, mikro-
odkładania się soli wapnia prowadzące do wzrostu warto-
ści liniowych, nieregularności obwodu, a w rezultacie do
zmian współczynnika wypełnienia. Wyniki potwierdzają
wcześniejszą hipotezę, iż zmiany wartości skorelowane z
czasem zależą od zmian struktury wewnętrznej włókien
węglowych, a nie od ich mineralizacji. Ponadto brak wap-
nienia tak w tkankach otaczających jak i w implancie może
sugerować istotne zalety biomateriału węglowego. W wielu
preparowanych tkankach zwierzęcych jak i ludzkich zwap-
nienia obejmują śródmiąższ - przestrzeń między włóknami.
Zmniejszenie tej przestrzeni metodami preparatywnymi
zmniejsza potencjalnie szkodliwą przestrzeń. Należy także
uwzględnić właściwości elektryczne włókien węglowych.
Analiza procesów wapnienia wykazała, że podczas zgięć
włókna kolagenowe jak i materiał plastyczny, np. poliuretan
uzyskują ładunek elektrostatyczny, a proces ten nasila się
wraz z fragmentacją włókien, zaś w miejscu zaburzonym
elektrostatycznie zachodzi wapnienie [5, 6]. Dobre przewod-
nictwo elektryczne węgla może zapobiegać gromadzeniu
ładunku elektrostatycznego, zapobiegając wapnieniu nie tyl-
ko na powierzchni biomateriału, lecz także w tkankach ota-
czających, ponadto brak immunogenności zapobiega miej-
scowej reakcji zapalnej.

Wniosek
Procesy biodegradacyjne włókien węglowych nie obej-

mują mineralizacji - wapnienia. Wydaje się, że implanty wę-
glowe są odpowiednie dla tkanek elastycznych (w tym tcha-
wicy), z powodu braku zwapnień w tkankach otaczających
włącznie z tkankami martwiczymi.

flammation and persisting perivascular inflammatory infil-
trations consisting mainly of plasmatic cells were noticed.
Only small foci of necrotic tissue were seen at the distal
edge of the implant. Neither damages nor calcification of
the  tracheal cartilages were observed during all observa-
tion period.

Carbon fibers visible in preparations were uniformly black,
calcium deposits were absent in all surrounding tissues, also
at the surface of the biomaterial in all analyzed specimens
at 1st 2nd and 3rd week after implantation. The necrotic
tissue also exhibited the lack of Ca++ ions reaction in all
specimens.

Discussion
The tissue reactions and biodegradation processes af-

ter the implantation of carbon material were earlier studied
and published by authors in papers [3, 4]. These studies
have indicated, that at the first  month after the implantation
the biodegradation leads to variations of morphometric val-
ues of carbon fibers. The mean diameter of fibers and their
calculated width showed significant increase, while fullness
factor and mean greyness level decreased. All these pa-
rameters were significantly correlated with the study time.
One of the possible mechanisms of these changes was the
mineralization, calcium salts microdeposition resulting in an
increase of linear values and perimeter irregularities reflect-
ing in fullness factor changes. The results confirm our pre-
vious hypothesis suggesting that the analyzed time - de-
pendent parameters variation is connected with internal
structure of the fiber. Moreover, the lack of the calcification
in the surrounding tissue and in the implant may suggest
good biotolerance of carbon biomaterials. In several pre-
pared animal and human tissues the calcified sites are ob-
served in the interstitial space between the fibers. Reduc-
tion  of this space, by the preparative methods decreases
potentially detrimental place of calcification. The electrical
properties of the carbon fibers should also be taken into
account. The analysis of calcification processes indicated
that during the flexion of collagen fiber or, for instance poly-
urethane electrical charge is created. Such a process in-
tensifies with the fiber degradation causing an increase of
calcified sites [5, 6]. Good electrical conductivity of carbon
fibers may prevent the accumulation of  electrostatic charge,
preventing the calcification not only at the biomaterial sur-
face, but also in the surrounding tissues. Moreover, the lack
of the immunogenity prevents the focal inflammatory reac-
tion.

Conclusion
Biodegradation of carbon fibers proceeds without fea-

tures of mineralization/calcification processes. It seems, that
carbon fibers-based biomaterials are suitable for reconstruc-
tion and treatment of flexible tissues (including trachea),
exhibiting neither calcification nor necrotic debris in the sur-
rounding tissues
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OPTIMIZATION
OF GEOMETRY
AND MECHANICAL
PROPERTIES
OF CORONARY STENT
MADE OF Cr-Ni-Mo STEEL
ZBIGNIEW PASZENDA

INSTITUTE OF ENGINEERING MATERIALS AND BIOMATERIALS,
SILESIAN UNIVERSITY OF TECHNOLOGY

ST. KONARSKIEGO 18A, 44-100 GLIWICE, POLAND

Abstract
Presented work concerns the issue of optimization

of geometry and mechanical properties of coronary
stents made of Cr-Ni-Mo steel. The methodology of
determining the biomechanical characteristic of a stent
- coronary vessel system was presented. The
biomechanical characteristic, was the basis for the
selection of mechanical properties of the stents were
made of steel. The verification of geometrical features
and mechanical properties of the coronary stents was
carried out on the basis of in vitro tests by implanta-
tion of the stent into an artificial vessel. Tests con-
firmed the correct selection of the mechanical proper-
ties of the applied steel.

Keywords: coronary stents, finite elements
method, Cr-Ni-Mo steel, in vitro tests
[Engineering of Biomaterials, 45, (2005), 5-11]

Introduction
The selection of mechanical properties of metallic

biomaterials is an important problem in the process of forma-
tion of implants useful properties. The issue has been widely
described in literature with reference to implants used in bone
surgery, maxillofacial surgery and joint alloplasty [1-11]. Me-
chanical properties of biomaterials are selected on the basis
of biomechanical characteristics obtained for specific implant
forms taking into consideration loads . These characteristics
are obtained in numerical research using the finite element
method. The next step is a verification of results carried out
on physical models. This allows to establish a correlation
between the analyzed models, optimization of implants' geo-
metrical features and mechanical properties.

OPTYMALIZACJA
GEOMETRII ORAZ
WŁASNOŚCI
MECHANICZNYCH
STENTU WIEŃCOWEGO
ZE STALI Cr-Ni-Mo
ZBIGNIEW PASZENDA

INSTYTUT MATERIAŁÓW INŻYNIERSKICH I BIOMEDYCZNYCH,
POLITECHNIKA ŚLĄSKA

UL. KONARSKIEGO 18A, 44-100 GLIWICE

Streszczenie
Prezentowana praca dotyczy problematyki optyma-

lizacji cech geometrycznych oraz własności mecha-
nicznych stentów wieńcowych wykonanych ze stali Cr-
Ni-Mo. W pracy przedstawiono metodologię wyzna-
czania charakterystyki biomechanicznej układu stent-
naczynie wieńcowe. Na jej podstawie dobrano wła-
sności mechaniczne stali, z której wykonano stenty.
Weryfikację cech geometrycznych oraz własności
mechanicznych stentów wieńcowych przeprowadzo-
no na podstawie testów in vitro poprzez implantowa-
nie ich do fantomu naczynia. Przeprowadzone testy
potwierdziły prawidłowość doboru własności mecha-
nicznych stali Cr-Ni-Mo, z której zostały wykonane
stenty.

Słowa kluczowe: stenty wieńcowe, metoda ele-
mentów skończonych, stale Cr-Ni-Mo, testy in vitro

[Inżynieria Biomateriałów, 45, (2005), 5-11]

Wprowadzenie
Istotnym problemem w procesie kształtowania własno-

ści użytkowych implantów jest dobór własności mechanicz-
nych biomateriału metalowego, z którego są one wytwa-
rzane. Problematyka ta jest dość szeroko opisana w litera-
turze w odniesieniu do implantów stosowanych w chirurgii
kostnej, chirurgii twarzowo-szczękowej oraz alloplastyce
stawowej [1÷11]. Własności mechaniczne biomateriału do-
bierane są na podstawie charakterystyk biomechanicznych
wyznaczanych dla konkretnych postaci implantów z
uwzględnieniem występujących dla danego układu obcią-
żeń. Charakterystyki te wyznaczane są w badaniach nu-
merycznych, stosując metodę elementów skończonych. W

Piśmiennictwo
[1] Thubrikar M.J., Aouad J., Nolan S.P.: Role of mechanical stress
in calcification of aortic bioprosthetic valves. J Thorac Cardiovasc
Surg 1983;86:115-25.
[2] Bruck S.D.: Possible causes of the calcification of glutaraldehy-
de-treated tissue heart valves and blood contracting elatomers
during prolonged use in medical devices: a physico-chemical re-
view. Biomaterials 1981;2:14-8.
[3] Ścierski W., Lange D., Nożyński J., Zembala-Nożyńska E., Na-
mysłowski G., Błażewicz M., Pilch J. : Tissue reaction after the
tracheal implantation carbon cloth. Inżynieria Biomateriałów
2003;30-33:15-16.

                                        References
[4] Ścierski W., Lange D., Nożyński J., Zembala-Nożyńska E., Na-
mysłowski G., Błażewicz M., Pilch J. : Morphometric biodegrada-
tion analysis of  early period of carbon fibre implants inserted into
trachea wall. Inżynieria Biomateriałów 2003;30-33:17-19.
[5] Pawlikowski M., Pfitzner R.: Mineralizacja zastawek serca. Fo-
lia Med. Cracov 1992;33:3-24.
[6] Bernacca GM., Mackay TG., Wilkinson R., Wheatley DJ.: Calci-
fication and fatigue failure in a polyurethane heart valve. Biomate-
rials 1995;16:279-85.
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6 dalszej kolejności poddawane są weryfikacji na modelach
fizycznych, co pozwala na ustalenie korelacji pomiędzy
analizowanymi modelami, optymalizację cech geometrycz-
nych implantów oraz ich własności mechanicznych.

W odniesieniu do stentów stosowanych w kardiologii
zabiegowej proces optymalizacji ich własności mechanicz-
nych powinien być realizowany w odniesieniu do obciążeń
wynikających z ich techniki implantacji, a nie użytkowania.
Wynika to z konieczności rozprężenia stentu do wymaga-
nej średnicy w udrażnianym naczyniu krwionośnym. Efek-
tem rozprężenia implantu musi być jego trwałe odkształce-
nie, zapewniające po usunięciu balonika drożność naczy-
nia.

Z uwagi na fakt, iż nie mamy możliwości badania wza-
jemnego oddziaływania stentów i naczyń krwionośnych w
badaniach in vivo, coraz więcej miejsca w literaturze po-
święca się badaniom modelowym z wykorzystaniem meto-
dy elementów skończonych. Dysponując trójwymiarowym
modelem stentu zaimplantowanego do naczynia krwiono-
śnego oraz jego parametrami mechanicznymi jesteśmy w
stanie oszacować wzajemne relacje pomiędzy tymi obiek-
tami. Prowadzone analizy dotyczą najczęściej rozkładu
naprężeń i przemieszczeń poszczególnych elementów za-
modelowanego układu lub problematyki przepływu krwi [12-
21]. Pozwala to na optymalizację cech geometrycznych
implantów oraz ich własności biomechanicznych. Tego ro-
dzaju symulacje pozwalają również na wyznaczenie szere-
gu parametrów istotnych dla oceny przydatności klinicznej
danych postaci stentów. Do najczęściej wyznaczanych pa-
rametrów należą m. in. stopień ostentowania oraz stopień
skrócenia stentu po jego rozprężeniu [16, 17, 20].

Wyznaczając charakterystykę biomechaniczną stentu
należy pamiętać, że w trakcie implantacji występują duże
zmiany w jego konfiguracji geometrycznej, czego efektem
jest umocnienie materiału, z którego wykonany jest stent.
Konieczne zatem staje się uwzględnienie zarówno nielinio-
wości fizycznej, jak i geometrycznej. Przyjmowanie do obli-
czeń przez niektórych autorów danych materiałowych im-
plantu poprzez podanie jedynie wartości modułu spręży-
stości wzdłużnej E nie uwzględnia nieliniowości zjawisk
zachodzących w trakcie implantacji [17].

Przydatność tego rodzaju obliczeń jest silnie związana z
przyjętymi założeniami, które powinny odzwierciedlać wa-
runki anatomiczno-fizjologiczne występujące w układzie
naczyń wieńcowych. Na wyznaczaną charakterystykę stentu
silny wpływ wywiera naczynie wieńcowe, w którym implant
jest rozprężany. Własności biomechaniczne naczyń wień-
cowych są silnie związane z przebiegiem procesu choro-
bowego (miażdżycowego). Objawia się to poprzez zmniej-
szenie podatności ścianek naczyń do odkształceń. Zatem
dla poprawności wyznaczenia charakterystyki biomecha-
nicznej stentu wieńcowego konieczne jest opracowanie rów-
nież modelu numerycznego naczynia wieńcowego. Dopie-
ro opracowanie kompleksowego modelu stent-naczynie
wieńcowe z uwzględnieniem nieliniowości fizycznej i geo-
metrycznej stentu oraz własności biomechanicznych naczy-
nia (z uwzględnieniem zmian wywołanych procesem cho-
robowym) zapewnia prawidłową ocenę zjawisk zachodzą-
cych w trakcie implantacji stentu. Wskazuje to na koniecz-
ność realizowania badań dotyczących wpływu procesu
miażdżycowego na przebieg zmian własności biomecha-
nicznych naczyń (nie tylko wieńcowych).

Uzyskane z rozważań modelowych informacje są bar-
dzo użyteczne do optymalizacji cech geometrycznych i
materiałowych stentów, a jednocześnie dają przesłanki do
techniki implantowania oraz prognozowania cech użytko-
wych tego rodzaju implantów. Jednakże zdecydowana więk-
szość prezentowanych w literaturze obliczeń dotyczy wy-

With reference to the stents used in the operational car-
diology, the optimization process of their mechanical prop-
erties should be realized with reference to the loads result-
ing from the operating technique but not the usage.  It re-
sults from the necessity to expand the stent to the required
diameter in the blood vessel. The effect of the implant ex-
pansion should be a plastic strain ensuring the patency of
the vessel.

Owing to the fact there is no possibility to investigate the
interaction of stents and blood vessels in in vivo tests, more
and more literature reports are devoted to model investiga-
tions realized with the use of the finite element method. A
3-D model of the stent implanted into a blood vessel and its
mechanical parameters allows to evaluate interactions be-
tween these objects. Analyses mostly concern stress and
displacement patterns of individual elements of the mod-
elled system or blood flow [12-21], which allows to optimize
geometrical features of implants and their biomechanical
properties. This type of simulation also allows to determine
a number of parameters important for the clinical useful-
ness evaluation of given stents. A stenting ratio and short-
ening of the stent after expansion are the most frequently
determined parameters [16, 17, 20].

While determining the biomechanical characteristic of the
stent it should be remembered that during the implantation
large changes of the geometrical configuration occur. The
changes cause  hardening of the material the stent is made
of. Therefore, physical as well as geometrical nonlinearities
should be taken into consideration. Some authors assume
material properties only by giving the Young's modulus E
but it doesn't take into consideration nonlinear phenomena
during implantation [17].

The usefulness of the mentioned calculations is strongly
connected with established guide-lines which should reflect
anatomical-physiological conditions in coronary vessels. The
coronary vessel where the stent is expanded exerts an in-
fluence on the determined stent characteristic.
Biomechanical properties of coronary vessels are strongly
connected with the  course of a disease (atherosclerosis).
It manifests itself in the decrease of suppleness of vessel
walls to deformations. Therefore, to determine the
biomechanical characteristic of the coronary stent correctly
it is necessary to formulate a numerical model of the coro-
nary vessel. Only the complex model  (stent - coronary ves-
sel) taking physical and geometrical nonlinearities of the
stent as well as biomechanical properties of the vessel into
consideration ensures the correct evaluation of phenom-
ena occurring during implantation of the stent. It shows the
necessity of tests concerning the influence of the athero-
sclerosis process on the biomechanical properties of ves-
sels (not only coronary vessels).

Results obtained from model analyses are useful in opti-
mization of geometrical and material features of stents and
allow to predict application features of the implants at the
same time. But most calculations reported in literature con-
cern the stent only [16, 17, 20, 21]. There is also a lack of
reports presenting biomechanical characteristics of the stent
- coronary vessel system taking changeabil ity of
biomechanical properties of coronary vessels into consid-
eration.

Methods
Finite element method

Models of the coronary stent form with the various form
features - FIG. 1, developed by Prof. L. Poloński's team
from the Silesian Centre for Cardiac Diseases in Zabrze,
were analyzed within the framework of the project [22]. The
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7

wire diameter of the stent was the varied geometrical pa-
rameter. It was assumed to be 0.12 mm and 0.16 mm. The
length of the stent was constant and was equal to l = 15
mm. The stent with the initial diameter d4F (diameter of the
cylinder with the perimeter equal to 4 mm) was expanded
on a balloon with the 3 mm diameter. The project scope
included:
• development of the geometrical model of the coronary

stent,
• development of the geometrical model of the coronary

vessel,
• development of the discrete stent- coronary vessel model,
• development of the numerical model of stent and coro-

nary vessel using the finite element method,
• carrying out calculations in the nonlinear range.

Mesh of elements for finite element calculations was
generated basing on the developed geometrical models -
FIG. 1. Parametrical solid elements with three degrees of
freedom in a SOLID type node were assumed as the finite
elements. The model developed in this way has about 400
000 degrees of freedom and it is not possible to make the
multi-step nonlinear analysis for it guaranteeing the required
accuracy of calculations. Because of the repeating  struc-
ture of the object, the calculations were done for stent's
material made for a single convolution consisting of four
segments.

The Cr-Ni-Mo stainless steel was the material assumed
to determine the biomechanical characteristic of the coro-
nary stent. Initial calculations of stents with various degree
of strain hardening showed that mechanical properties of
the steel should suit the hyperquenched state. So the fol-

łącznie samego stentu [16, 17, 20, 21]. Poza tym brak po-
zycji literaturowych, które prezentowały by charakterystyki
biomechaniczne układu stent-naczynie wieńcowe z
uwzględnieniem zmienności własności biomechanicznych
naczyń wieńcowych.

Metodyka badań
Metoda elementów skończonych

W pracy analizowano model stentu wieńcowego typu coil
opracowanego przez zespół prof. L. Polońskiego ze Ślą-
skiego Centrum Chorób Serca w Zabrzu o zróżnicowanych
cechach geometrycznych [22]. Różnicowaną wielkością
geometryczną była średnica drutu, z którego wykonywany
był stent. Wynosiła ona odpowiednio 0,12 mm oraz 0,16
mm. Długość stentu była stała i wynosiła l = 15 mm. Stent o
wyjściowej średnicy wewnętrznej d4F (średnica walca o
obwodzie równym 4 mm) był rozprężany na baloniku o śred-
nicy 3 mm. Zakres badań obejmował:
• opracowanie modelu geometrycznego stentu wieńcowe-

go,
• opracowanie modelu geometrycznego naczynia wieńco-

wego,
• budowę modelu dyskretnego układu stent-naczynie wień-

cowe,
• opracowanie modelu numerycznego stentu i naczynia

wieńcowego z wykorzystaniem metody elementów skoń-
czonych,

• przeprowadzenie obliczeń numerycznych w zakresie nie-
liniowym.
Na bazie wykonanych modeli geometrycznych wygene-

rowano siatkę elementów do obliczeń metodą elementów
skończonych - RYS. 1. Jako elementy skończone przyjęto
parametryczne elementy bryłowe o trzech stopniach swo-
body w węźle typu SOLID. Opracowany model dyskretny
stentu liczy około 400 000 stopni swobody i nie jest możli-
we przeprowadzenie dla niego wielokrokowej analizy nieli-
niowej przy zachowaniu wymaganej dokładności obliczeń.
Ze względu na powtarzalność struktury obiektu obliczenia
prowadzono dla pojedynczego zwoju składającego się z
czterech segmentów.

Do wyznaczenia charakterystyki biomechanicznej sten-
tu wieńcowego, jako materiał z którego wykonywany jest
stent, przyjęto stal Cr-Ni-Mo stosowaną na implanty. Prze-
prowadzone wstępne obliczenia stentów dla zróżnicowa-
nego stopnia umocnienia stali wykazały, iż jej własności
mechaniczne powinny odpowiadać stanowi przesyconemu.
Dlatego też dla potrzeb prowadzonych obliczeń przyjęto
następujące dane materiałowe:
• moduł Young'a E = 200 000 MPa,
• liczba Poisson'a n = 0,33,
• Rm = 470 MPa,
• Re = 195 MPa,
• A5 = 40 %.

Dla przedstawionych danych materiałowych zbudowa-
no charakterystykę bilinearną materiału sprężysto-plastycz-
nego o umocnieniu izotropowym. W pracy opracowano
model geometryczny naczynia wieńcowego w postaci cien-
kościennej rury. Dla takiego modelu przyjęto następujące
cechy geometryczne:
• średnica wewnętrzna naczynia d = 2,90 mm,
• grubość ścianki naczynia g = 0,90 mm.
Model naczynia wieńcowego odpowiadał długości stentu
zwiększonej w obydwu kierunkach o potrojony skok stentu.
Dla  potrzeb obliczeń przyjęto wartość modułu Younga E =
0,75 x 107 Pa oraz liczby Poisson'a n = 0,4 [22].

RYS. 1. Model dyskretny stentu wieńcowego.
FIG. 1. Discrete model of the coronary stent.

RYS. 2. Rozkład naprężeń w stencie z drutu o
średnicy 0,12 mm dla maksymalnego
przemieszczenia  promieniowego  (urmax = 0,865
mm): a - w pojedynczym zwoju stentu, b - w
pojedynczym segmencie stentu.
FIG. 2. Stress distribution in the stent made from
wire with the 0,12 mm diameter (urmax = 0,865 mm):
a - in a single stent coil, b - in a single stent
segment.
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8 Dla przeprowadzenia obliczeń niezbędne było określe-
nie warunków brzegowych, które z odpowiednią dokładno-
ścią odwzorowywały zjawiska zachodzące dla obiektu rze-
czywistego.  W ramach pracy przyjęto następujące założe-
nia:
• wewnętrzna powierzchnia stentu jest podczas rozprę-

żania obciążona równomiernie,
• podczas rozprężania balonika siły tarcia powodują, że

zmiana średnicy stentu następuje w wyniku rozginania
drutu, a nie w wyniku rozkręcania nawiniętego stentu,
założono wstępnie zmianę średnicy stentu podczas roz-
prężania od wartości d4F do średnicy d3 (średnica balo-
nika po rozprężeniu)
 Dd = d3 - d4F = 3,0 mm - 1,27 mm = 1,73 mm

• stopnie swobody odebrano w sposób odzwierciedlający
odkształcenie obiektu rzeczywistego.

Badania in vitro
Weryfikację prawidłowości doboru własności mechanicz-

nych stali, z której wykonano stent przeprowadzono na pod-
stawie testów in vitro. Do badań wykorzystano implanty o
zróżnicowanym sposobie przygotowania ich powierzchni,
a mianowicie [23, 24]:
• stenty o powierzchni polerowanej elektrolitycznie,
• stenty o powierzchni polerowanej elektrolitycznie i spa-

sywowanej,
• stenty o powierzchni polerowanej elektrolitycznie, spa-

sywowanej z naniesioną warstwą węglową.
Stenty zakładano na cewnik balonowy U-passTM firmy

Cordis-Johnson & Johnson, oceniając łatwość ich monta-
żu. Profil balonu z zamontowanym stentem oceniano, wpro-
wadzając go do cewników prowadzących 8F, 7F i 6F. Na-
stępnie rozprężano stent w świetle fantomu tętnicy (prze-
zroczysta poliuretanowa rurka o średnicy wewnętrznej 3,0
mm i grubości ścianki 1,0 mm). Po rozprężeniu implantów
oceniano ich stopień i równomierność odkształcenia, sto-
pień skrócenia, łatwość wycofywania balonu z obszaru im-
plantacji oraz geometrię światła stentu po implantacji.

Wyniki badań
Wyniki badań metodą elementów skończonych

Analizę numeryczną  stentu wieńcowego przeprowadzo-
no metodą elementów skończonych za pomocą systemu
COSMOS/MTM ver. 2.5, firmy Structural Research and
Analysis Corp. w Santa Monica, California. Ze względu na
główny cel obliczeń zastosowano sterowanie zagadnieniem
przyrostowym przemieszczenia węzła siatki w kierunku pro-
mieniowym. Zastosowano zmienny krok rozwiązywania
zagadnienia:

Dur = (1x10-8 ÷ 0,02) urmax

Na każdym kroku zastosowano iteracje metodą Newto-
na - Raphsona.

W pierwszym etapie pracy określono pola naprężeń pod-
czas rozprężania stentu na baloniku (maksymalne prze-
mieszczenie urmax =  0,5Dd = 0,865 mm) i podczas odciąża-
nia oraz wyznaczono wartość naprężeń zastępczych wg
hipotezy Hubera-Misesa w miejscach o największym wytę-
żenia stentu.

Analiza uzyskanych wyników wskazuje, że dla stentu
wykonanego z drutu o średnicy 0,12 mm wartość naprężeń
zredukowanych jest równa s1 = 257 MPa, a dla stentu wy-
konanego z drutu o średnicy 0,16 mm wynosi s2 = 275 MPa.
W obu przypadkach maksymalne wartości naprężeń wy-
stępują po wewnętrznej stronie zagięcia poszczególnych
segmentów stentu - RYS. 2. Deformację naczynia wieńco-
wego będącego efektem rozprężenia stentu na baloniku o
średnicy 3 mm przedstawiono na RYS. 3 .

lowing material data were assumed:
•Young's modulus E = 200 000 MPa,
• Poisson ratio n = 0,33,
• ultimate tensile strength Rm = 470 MPa,
• yield point Re = 195 MPa,
• deformation A5 = 40%.

For the material data above the bi-linear characteristics
of the elastic-plastic  material with the isotropic strengthen-
ing was worked out.

The geometrical model of the coronary vessel with a thin-
walled tube shape was developed within the framework of
the project. The following form features were assumed for
this model:
• inside diameter of the vessel d = 2,90 mm,
• vessel wall thickness g = 0,90 mm.

The coronary vessel model length was assumed to be
the  length of the stent increased by its triple pitch on both
ends. Young's modulus E = 0,75 x 107 Pa and Poisson ratio
n = 0,4 were used for calculations [22].

Determination of boundary conditions appropriate for de-
scribing phenomena in the real object was essential for carry
out the calculations. The following assumptions were set:
• stent's inner surface is loaded uniformly during its ex-

pansion,
• friction forces during balloon expansion result in stent's

diameter change due to wire deflection and not because
of unwinding the coiled stent,

• stent's diameter change during expansion from d4F to d3

(balloon's diameter after expansion) was preliminarily as-
sumed
Dd = d3 - d4F = 3,0 mm - 1,27 mm = 1,73 mm

• the degrees of freedom were restricted in the way re-
flecting the real object's deformation.

In vitro tests
The verification of selected mechanical properties of the

steel was carried out on the basis of in vitro tests. Implants
of diverse surface were selected, namely:
• stents of electropolished surface,
• stents of electropolished and passivated surface,
• stents of electropolished, passivated and carbon coated

surface.
Stents were put on the balloon catheter (U-passTM, Cordis-

Johnson & Johnson Company). The ease of the assembly
was evaluated. The balloon with the stent was evaluated
by introducing it into guide catheters 8F, 7F and 6F. Then
the stent was expanded in an artificial artery (polyurethane
tube of internal the diameter equal to 3,0 mm and the wall
thickness equal to 1,0 mm). The degree and uniformity of
deformation, the degree of shortening, the ease of balloon
removal and the stent geometry were evaluated after the
expansion.

Results
Finite element method results

The numerical analysis of the coronary stent was car-
ried out using the COSMOS/MTM system ver. 2.5 of Struc-
tural Research and Analysis Corp. in Santa Monica, Cali-
fornia, USA. Due to the main goal of the calculations, the
control of the incremental mesh node displacement in the
radial direction was used. The variable problem solution step
was used in which step iterations carried out with the  New-
ton - Raphson method were used:

Dur = (1x10-8 ÷ 0,02) urmax

In the first stage of the project, stress and strain fields
during stent expansion on the balloon (urmax = 0,5Dd = 0,865
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mm) and during unloading were determined, and also the
equivalent stresses were evaluated according to Huber-
Mises hypothesis in locations with the largest stent effort.

The analysis of the obtained results indicates that for the
stent made from wire with the diameter of 0.12 mm the re-
duced stresses' value is equal to s1 = 257 MPa, and for the
stent made from wire with the diameter of 0,16 mm this
value is s2 = 275 MPa. In both cases the maximum stress
values occur at the inner side of  bends of particular stents
- FIG. 2. The deformation of the coronary vessel resulting
from the  expansion of the stent  on the catheter of 3 mm
diameter was presented in FIG. 3.

Opracowany w pracy model umożliwił również wyzna-
czenie charakterystyki stentu przedstawiającej zależność
siły promieniowej F oddziaływującej na jeden zwój stentu w
funkcji przemieszczenia promieniowego - RYS. 4. Wyzna-
czone charakterystyki obejmowały zarówno etap rozpręża-
nia stentu na baloniku, jak i odciążania. Na podstawie wy-
znaczonych charakterystyk określono sztywności pojedyn-
czego zwoju stentu odrębnie dla rozprężania balonikiem
k(+) i zaciskania przez naczynie wieńcowe k(-). Wyznaczo-
ne sztywności wynosiły odpowiednio k(+) = 0,2416 N/mm i
k(-) = 10,92 N/mm dla stentu z drutu o średnicy 0,12 mm
oraz k(+) = 0,4961 N/mm i k(-) = 24,50 N/mm dla stentu z
drutu o średnicy 0,16 mm.

Wyniki badań in vitro
Użyte do testów in vitro implanty łatwo dało się zakładać

ręcznie na standardowe balony do angioplastyki. Proces
zakładania stentów był typowy i przebiegał podobnie, jak w
przypadku innych implantów montowanych na balonie.
Umocowanie stentów na balonie było pewne. Dało się jed-
nak stwierdzić nieco większą sprężystość stentów o po-
wierzchni polerowanej elektrolitycznie, spasywowanej z

φ 
2,

90

RYS. 3. Postać deformacji naczynia wieńcowego
rozprężonego stentem na baloniku o średnicy 3
mm.
FIG. 3. Deformation form of the coronary vessel
expanded with the stent on the balloon with the 3
mm diameter.

TABELA 1. Wyniki badań in vitro.
TABLE 1. Results of the in vitro tests.

Numer stentu
Number of a

stent

Długość stentu na balonie
Length of a stent on a
balloon

lo, mm

Długość stentu po rozpręż eniu
Length of a stent after
expansion

l1, mm

Skrócenie bezwzględne
Absolute shortening ∆l,

mm

Skrócenie względne
Relative   shortening

∆l /lo ⋅100, %

Stenty o powierzchni polerowanej elektrolitycznie  Electropolished stents
1 16 15,2 0,8 5
2 15,1 14,5 0,6 4
3 14,9 14,2 0,7 5
4 14,8 13,9 0,9 6
5 15,8 14,6 1,2 8

wart. śr.
average

15,32 14,48 0,84 5,47

Stenty o powierzchni polerowanej elektrolitycznie i spasywowanej  Electropolished and passivated stents
1 16,1 15,4 0,7 4
2 15,6 14,9 0,7 4
3 14,8 14,1 0,7 5
4 15,1 14,6 0,5 3
5 15,0 14,0 1 7

wart. śr.
average

15,3 14,4 0,8 5,4

Stenty o powierzchni polerowanej elektrolitycznie, spasywowanej z warstwą węglową
Electropolished and passivated stents with carbon coating

1 16,2 15,2 1 6
2 15 14,4 0,6 4
3 14,7 14,0 0,7 5
4 14,9 14,0 0,9 6
5 15,5 14,6 0,9 6

wart. śr.
average

15,3 14,4 0,8 5,4

RYS. 4. Zależność siły promieniowej na jeden zwój
w funkcji przemieszczenia promieniowego dla
stentu z drutu o średnicy 0,12 mm.
FIG. 4. Dependence of the radial force F falling to
one pitch as a function of radial displacement ur
for stent from wire with diameter of 0,12 mm.
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1 0 naniesioną warstwą węglową.
Balon z założonym prawidłowo stentem przesuwał się

swobodnie w cewniku prowadzącym 8F i 7F. W cewniku
prowadzącym 6F cewnik z balonem przesuwał się z wy-
czuwalnym oporem, jednakże stent nie ulegał przemiesz-
czeniu na balonie.

Proces implantacji stentów prowadzono w poliuretano-
wym fantomie tętnicy. Zwiększanie ciśnienia z szybkością
taką, jak w czasie zabiegu klinicznego powodowało rozprę-
żanie się stentu począwszy od obu biegunów stentu do środ-
ka jego długości. Pełne rozprężenie stentu na balonie na-
stępowało już przy ciśnieniu 6 bar. Zastosowanie takiego
ciśnienia jako ostatecznego wiązało się jednakże z dłuż-
szym czasem rozprężania (2-3 sekundy). Zastosowanie ci-
śnienia 8 bar, 10 bar i 12 bar powodowało rozprężanie się
stenów w czasie ok. 1,0 sekundy. Oceniany makroskopo-
wo przez ścianę fantomu kształt splotów stentu po jego roz-
prężeniu wykazywał niewielki stopień nierównomierności w
odniesieniu do odległości liniowej między poszczególnymi,
powtarzającymi się spiralnymi segmentami w kierunku osio-
wym. Pomiary długości stentów przed i po ich rozprężeniu
na balonie o średnicy 3,0 mm ciśnieniem 8 bar przedsta-
wiono w TABELI 1.

Po rozprężeniu balonu aplikowano podciśnienie w celu
jego opróżnienia. Cewnik balonowy w każdym przypadku
dawało się swobodnie wycofać z fantomu bez wyczuwal-
nego oporu i widocznego zahaczania powłok balonu o seg-
menty stentu.

W makroskopowej ocenie przez przezierne ścianki fan-
tomu naczynia stwierdzono po implantacji nierówne odle-
głości między poszczególnymi segmentami stentu na jego
długiej osi. Nie były one jednak większe niż połowa odle-
głości między nimi w stencie przed założeniem na balon.
Ponadto stwierdzono bardzo dobrą apozycję stentu do ścia-
ny fantomu na całym jego obwodzie wewnętrznym, wzdłuż
całej długości stentu. Wewnętrzne światło stentowanego ob-
szaru miało wygląd okręgu i nie nosiło cech deformacji.

Podsumowanie
W pracy została zaproponowana metodologia modelo-

wania układu stent-naczynie wieńcowe, którą można wy-
korzystać również do modelowania innych postaci stentów.
W opracowanym modelu założono warunki brzegowe, któ-
re odwzorowywują zjawiska zachodzące w obiekcie rze-
czywistym w fazie implantowania. Uzyskane z rozważań
modelowych informacje są bardzo użyteczne do optymali-
zacji cech geometrycznych i materiałowych stentów, a jed-
nocześnie można na ich podstawie prognozować stabilność
cech użytkowych stentów. Przeprowadzona analiza biome-
chaniczna stanowiła bazę do rozważań nad doborem cech
mechanicznych biomateriału metalowego.

Opracowany w pracy model układu stent - naczynie wień-
cowe, ze względu na złożoność zagadnienia, jest mode-
lem o uproszczonych założeniach. Uproszczenia dotyczą
między innymi zagadnień związanych z modelowaniem
kształtu naczynia wieńcowego, które w rzeczywistości nie
stanowi prostoliniowego odcinka cienkościennej rury. Po-
nadto w opracowanym modelu nie uwzględniono zmienno-
ści geometrii naczynia wieńcowego związanej z poszcze-
gólnymi fazami pracy mięśnia sercowego.

Pomimo zastosowanych uproszczeń wyniki przeprowa-
dzonych obliczeń dostarczają wiele cennych informacji. Wy-
znaczone rozkłady naprężeń poszczególnych elementów
zamodelowanego układu mogą stanowić podstawę do opty-
malizacji cech geometrycznych, jak i własności mechanicz-
nych tworzywa metalicznego, z którego wykonany zosta-
nie stent. Występujące naprężenia w elementach rozprę-

  The developed model also made possible the  evalua-
tion of the stent characteristics, presenting the dependence
of the radial force F upon one stent coil as a function of radial
displacement  - FIG. 4. The characteristics obtained includes
both the stent expansion on the balloon stage as well as its
unloading. The stiffness of one stent coil was evaluated based
on the characteristics obtained in the project, separately for
expansion with the balloon k(+) and for tightening by the coro-
nary vessel k(-). The determined stiffness values were k(+) =
0.2416 N/mm and k(-) = 10.92 N/mm respectively for the stent
made from wire with the diameter of 0,12 mm and k(+) = 0.4961
N/mm and k(-) = 24.50 N/mm for the stent from wire with the
diameter of 0.16 mm

Results of in vitro tests
Implants used in in vitro tests were put on standard bal-

loons easily. The process of putting on the stent was similar
to other processes where the balloon is used. The fixation
of the stent was correct. But a slightly bigger stent elasticity
was observed on the electropolished, passivated and car-
bon coated surface.

The balloon with the correctly fixed stent was easily
guided into the 8F and 7F catheter. In the 6F guiding cath-
eter the lower trackability of the balloon was observed. How-
ever no dis-placement of the stent was observed.

The implantation of the stent was carried out in the poly-
urethane phantom of an artery. The increase of the pres-
sure (the same rate as while an operation) caused the ex-
pansion of the stent starting from its ends up to the middle
part. The full expansion was obtained for the pressure of 6
bars. This value of pressure caused the increase of the ex-
pansion time (2-3 seconds). For pressures of  8, 10 and 12
bars the expansion time was about 1,0 second.

Measurements of the lengths of the stent before and af-
ter the expansion with the pressure of 8 bars (on the bal-
loon' diameter of 3,0 mm) are presented in TABLE 1.

To deflate the balloon after the expansion a negative pres-
sure was applied. In each case the catheter was easily re-
moved from the phantom.

Macroscopic evaluation (through the phantom walls)
showed unequal distances between individual segments of
the stent along the main axis. But these distances were not
bigger than the half-distance between segments in non-ex-
panded stent. Moreover, a good adjacency of the stent to
the phantom wall was observed. The inner geometry of the
stented region was circu-lar.  No deformation was observed.

Summary
The paper presents the modeling methodology of the

stent - coronary vessel system. This methodology can be
applied in modeling of other stent forms. Applied boundary
conditions reflect phenomena in the real object while im-
plantation. The obtained data are very useful for optimiza-
tion of stent geometrical and material features. At the same
time the stability of stent application features can be fore-
casted. The biomechanical analysis was the basis for se-
lection of mechanical properties of the metallic biomaterial.
Because of the complexity of the issue the designed model
of the stent - coronary vessel system is simplified.
Simplifications concern the shape of the coronary vessel
(in reality it is not a straight tube). Moreover the model doesn't
take into consideration the geometry variation of the coro-
nary vessel connected with the work of the cardiac muscle.

Despite applying simplifications the obtained results pro-
vide useful data. Calculated stress maps of individual ele-
ments of the modeled system can be the basis for optimi-
zation of geo-metrical features as well as mechanical prop-
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1 1żanego stentu powinny osiągać wartości większe od grani-
cy plastyczności tworzywa, z którego jest wykonany implant.
Stanowi to o skuteczności prowadzonego zabiegu wszcze-
pienia stentu.

Przeprowadzone w pracy testy in vitro potwierdziły pra-
widłowość doboru cech geometrycznych stentu (średnica
drutu - 0,12 mm) oraz własności mechanicznych stali Cr-
Ni-Mo, z której został wykonany. Na podstawie przeprowa-
dzonych badań symulujących proces implantacji, stwierdzo-
no prawidłową apozycję stentów do ścian fantomu na całej
ich długości. Ponadto nie stwierdzono zasadniczego wpły-
wu sposobu obróbki powierzchniowej stentów na ich sto-
pień rozprężenia oraz skrócenia. Wydaje się zatem, że za-
stosowanie metod numerycznych i technik komputerowych
do modelowania i analizowania zjawisk zachodzących w
układzie sercowo-naczyniowym jest w pełni uzasadnione i
ma perspektywiczne znaczenie.
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erties of the metallic material the stents are made of.
Stresses in the expanding stent should be greater than the
yield point of the material. This determines the effective-
ness of the stent implantation.

In vitro tests confirmed the correctness of the selection
of geometrical features (wire diameter - 0,12 mm) and me-
chanical properties of the Cr-Ni-Mo steel. On the basis of
the simulation of the stent implantation, the correct stent
matching in the phantom wall was recorded. Moreover, no
significant influence of the surface treatment on the
expandability and shortening of the stent was observed.
Thus, it seems that the use of numerical methods and com-
puter techniques in modeling and analyzing phenomena in
the cardiac-vascular system is fully justified.
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Streszczenie
Przedstawiono wyniki analizy składu fazowego i

chemicznego proszków stomatologicznej porcelany
niskotopliwej Vita Titankeramik przeznaczonej dla ty-
tanu i jego stopów oraz porcelany wysokotopliwej Vita
Keramik przeznaczonej do licowania stomatologicz-
nych aparatów protetycznych ze stopów kobaltowych.
W badaniach zastosowano spektroskopię w podczer-
wieni (FTIR) i dyfrakcję rentgenowską (XRD) do ana-
lizy składu fazowego, mikroskopię skaningową (SEM)
do obserwacji morfologii proszków oraz mikroanalizę
rentgenowską (EDS) do jakościowej analizy pierwiast-
kowej proszków.

[Inżynieria Biomateriałów, 45, (2005), 12-16]

Wprowadzenie
Wykorzystywane w protetyce stomatologicznej aparaty

protetyczne, wykonywane są z metali trwale pokrytych por-
celaną. Z punktu widzenia mechaniki są to struktury meta-
lowo-ceramiczne, w których metal oraz materiał ceramicz-
ny zachowują swoje odrębne właściwości fizyczne i me-
chaniczne [1-3]. Konstruując aparaty protetyczne pod każ-
dym względem najlepsze dla pacjenta, bezustannie poszu-
kuje się nowych rozwiązań i nowych materiałów o właści-
wościach biomedycznych podobnych do metali szlachet-
nych, ale mechanicznie je przewyższających a zarazem
łatwiejszych w zastosowaniu [4-7]. Wymagania w zakresie
biozgodności oraz mechaniki najlepiej spełnia tytan i jego
stopy [8-10]. W technice dentystycznej wykorzystywana jest
allotropowa odmiana a-Ti. Najlepszym materiałem licują-
cym metalowe konstrukcje protetyczne w stomatologii jest
porcelana dentystyczna [11]. Temperatura topliwości a-Ti
uwarunkowała termiczną obróbkę nanoszenia powłok mo-
dyfikujących powierzchnię tytanową, oraz napalanie por-
celany na poziomie poniżej 882,5oC. Vita Titankeramik o
temperaturze topliwości (700-800oC) wykracza poza poziom
temperatur przyjęty dotychczas dla porcelan niskotopliwych
(860-1070oC).
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Abstract
This paper presents the results of structural and

chemical analyses of low-temperature melting porce-
lain powders Vita Titankeramik applicable to titanium
and its alloys, and high-temperature melting porce-
lain powders Vita Keramik applicable to facing of pros-
thetic devices made of cobalt alloys. The infrared
spectroscopy (FTIR) and x-ray diffraction (XRD) were
applied for phase analysis, scanning electron
microscopy (SEM) for control of powders' morphol-
ogy, and X-ray microanalysis (EDS) for qualitative
chemical analysis of powders.
[Engineering of Biomaterials, 45, (2005), 12-16]

Introduction
Prosthetic devices applied in prosthodontia are made of

metals coated with porcelan. From mechanical point of view
these are metal-ceramic structures, where matals and ce-
ramics maintain their specific physical and mechanical prop-
erties [1-3]. In building prosthetic devices the most conven-
ient for a given patient, new solutions are being sought as
well as new materials, with biomedical properties similar to
those of noble metals, but better mechanically and easier
in application [4-7]. Strict requirements relative to bio-com-
patibility and mechanics are best met so far by titanium and
its alloys [8-10]. Allotropic a-Ti is the variety the most often
applied in dentistry. The best material used in dentistry for
facing metal constructions is dental porcelaine [11]. Melting
temperature of a-Ti determines thermal processing of coat-
ings modifying titanium's surface and firing of porcelaine at
the level below 882,5oC. Vita Titankeramik porcelaine, with
melting temperature 700-800oC, goes beyond the tempera-
ture range currently accepted for low-melting temperature
porcelains  (860-1070oC).

Aim of Work
The aim of the present work was the comparison of struc-

tural analyses and chemical compositions, as well as
morphologies of powders in dental porcelaine designated
for facing prosthetic devices:
– made of titanium and its alloys with low-temperature melt-
ing porcelaine Vita Titankeramik
– made of high-temperature melting porcelaine for cobalt
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Cel badań
Celem badań było wykonanie analizy strukturalnej i ana-

lizy składu chemicznego, oraz morfologii zestawu prosz-
ków wchodzących w skład porcelany dentystycznej prze-
znaczonej do licowania aparatów protetycznych:
– z tytanu i jego stopów niskotopliwej porcelany, Vita Titan-
keramik
– wysokotopliwej porcelany dla stopów kobaltowych. Vita
Keramik
Badane materiały są produkowane przez niemiecką firmę
Vita Omega.

Materiały i metody badań
Materiały
– Porcelana Vita Titankeramik proszki; Opaque OP3, Opa-
que Dentine 3M2, Dentine 3M2 oraz Bonder Paste.
– Porcelana Vita Keramik proszki: Opaque 01N, Opaque
Dentine, Opaque A3, Dentine, AKZ Glaze.

Metody badań
– Skład fazowy proszków badano metodą dyfrakcji rentge-
nowskiej (XRD) na Dyfraktometrze Rentgenowskim FMP
Seifert XRD 7 przy użyciu lampy Cu, w zakresie 3-700 2q.
– Badania spektroskopowe w podczerwieni (FTIR) wyko-
nano spektrometrem fourierowskim DIGILAB FTS 60V (Bio-
Rad) metodą pastylek w KBr w zakresie średniej podczer-
wieni 400-4000 cm-1.
– Badanie morfologii przeprowadzono na elektronowym
mikroskopie skaningowym Phillips XL 30 wyposażonym w
mikroanalizator rentgenowski Link ISIS-EDS. Z jego pomo-
cą wykonano jakościową analizę chemiczną dwu rodzajów
proszków. Badane proszki nanoszono na taśmę przewo-
dzącą i napylano węglem grafitowym.

Wyniki badań
Badania proszków metodą dyfrakcji rentgenowskiej
XRD

Analiza dyfraktogramów niskotopliwej porcelany (RYS.1)
charakteryzujących się podniesieniem tła, oraz podobnymi
kształtami wskazuje obecność amorficznej fazy krzemiano-
wej i glinokrzemianowej i wykazuje, że proszki 3M2 Dentine,

alloys,  Vita Keramik
Both materials are manufactured by German company Vita
Omega.

Materials and methods
Materials
– Powders of Vita Titankeramik porcelaine; Opaque OP3,
Opaque Dentine 3M2, Dentine 3M2, and Bonder Paste.
– Powders Vita Keramik: Opaque 01N, Opaque Dentine,
Opaque A3, Dentine, AKZ Glaze.

Methods of investigation
– The phase composition of powders was examined by X-
ray diffraction (XRD), using X-ray Diffractometre FMP Seifert
XRD 7 with Cu lamps, within the range of 3-700 2q.
– The infrared spectroscopic (FTIR) measurements were
performed using the Fourier Spectrometre DIGILAB FTS
60V (Bio-Rad) applying the pallet method in KBr, within the
medium infra-red  range of 400-4000 cm-1.
– The morphology was examined using scanning electron
microscope Phil lips XL 30 equipped with X-ray
microanalyser Link ISIS-EDS. Qualitative chemical analy-
ses were performed using this device for both types of pow-
ders. The examined powders were spread on conductive
tape and graphite coated.

Results
X-ray diffraction (XRD) examination of powders

The analysis of diffraction patterns of low-temperature
melting porcelaine (FIG.1), characterized by increased back-
ground and similar shapes, indicates the presence of amor-
phous silicate and alumino-silicate phase, and proves that
powders 3M2 Dentine, Opaque Dentine and  Bonder Paste
do not contain crystalline phases. On the other hand the
diffraction pattern of powder Opaque OP3 indicates, along
with amorphous silicate and aluminosilicate phases
(inreasedbackground), also crystalline components in form
of oxides: titania and zirconia, plus small amounts of tin
oxide. These oxides attribute coating properties to this
porcelaine.

The analysis of of two identical diffraction patterns of pow-
ders of low-temperature melting porcelaine (FIG.2) indicates
crystalline phases in powders Opaque 01N and Opaque A-
3, with identical oxides of cerium, zirconium, and some

RYS. 1. Dyfraktogramy proszków porcelany Vita
Titankeramik.
FIG. 1. Diffraction patterns of Vita Titankeramik
porcelain powders.

RYS. 2. Dyfraktogramy proszków porcelany Vita
Keramik.
FIG. 2. Diffraction patterns of Vita Keramik
porcelain powders.
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Opaque Dentine, oraz Bonder Paste nie zawierają zdecydo-
wanie faz krystalicznych. Natomiast dyfraktogram proszku
Opaque OP3 obok amorficznej fazy krzemianowej i glino-
krzemianowej (podniesione tło) wskazuje krystaliczne skład-
niki w postaci tlenków tytanu, cyrkonu i niewielkich ilości tlenku
cyny. Tlenki te nadają warstwie porcelany właściwości kryją-
ce.

Analiza dwóch identycznych dyfraktogramów proszków
wysokotopliwej porcelany (RYS. 2) pokazuje krystaliczne
fazy w proszkach Opaque 01N oraz Opaque A-3 z tymi
samymi rodzajami tlenków ceru, cyrkonu i pewną ilość kwar-
cu w obydwu proszkach. W tych badaniach tło zostało wy-
gaszone dla uwypuklenia małej obecności faz krystalicz-
nych i dominującej fazy krzemianowej. Proszki Opaque
Dentine i Dentine na dyfraktogramach XRD charakteryzują
się głównie podniesionym tłem w zakresie 15-350 2q, wska-
zując na obecność amorficznej fazy glinokrzemianowej. W
proszku Dentine dają się zauważyć refleksy od ZrO2, TiO2.

Badania spektroskopowe FTIR proszków porcelany Vita
Titankeramik i Vita Keramik

W widmach IR, dla poszczególnych proszków charakte-
rystyczne pasma absorpcyjne w podczerwieni występują w
obszarze 400-2000 cm-1. Przedstawione zestawienie widm
ograniczono do tego zakresu częstości (RYS. 3a, b).

Najmocniejsze pasmo absorpcyjne w obszarze 1000-
1029 cm-1 w widmach IR wszystkich badanych proszków
pochodzi od rozciągających drgań mostkowych wiązań Si-
O-Si pomiędzy tetraedrami krzemotlenowymi. Drugie inten-
sywne pasmo IR, obecne w widmie wszystkich badanych
proszków, lokuje się w obszarze 450-460 cm-1 i pochodzi
od drgań zginających wiązania O-Si-O w tetraedrze krze-
motlenowym. Obecność tych dwu charakterystycznych
pasm świadczy o dominacji fazy krzemianowej we wszyst-
kich badanych proszkach. Rozmyte pasmo IR w obszarze
780-800 cm-1 przypisuje się drganiom zginającym wiązania
O-Si-O w tetraedrze [SiO4]-4. Pasmo to w badanych prób-
kach jest przesunięte aż do wartości 720-700 cm-1, na sku-
tek oddziaływania kationów np. alkaliów, tytanu lub cyny.
Pasma IR w zakresie 1400-1410 cm-1 mogą być związane
z obecnością węglanów, chociaż trudno wykluczyć również
obecność azotanów. Duża szerokość połówkowa pasm ab-
sorpcyjnych wskazuje, iż poszczególne proszki stanowią
fazę krzemianową lub glinokrzemianową w stanie nisko kry-
stalicznym. Potwierdzają to też badania strukturalne meto-
dą dyfrakcji rentgenowskiej.

Badania morfologii i składu chemicznego proszków me-
todą mikroskopii skaningowej SEM i mikroanalizy rent-
genowskiej EDS

Analiza morfologii proszków Vita Titankeramik wykaza-
ła, iż Opaque OP3 zawiera ziarna duże, o średnicy do 50-
60 mm, mniejsze o średnicy 15-20 mm oraz ziarna bardzo
drobne. Opaque Dentine tworzą ziarna średnie i duże o nie-

amount of quartz in both powders. In these investigations
the background was blanked to bring out small amounts of
crystalline phases and the domination of silicate phase.
Powders Opaque Dentine and Dentine are characterized
on XRD  diffraction patterns by increased background within
the range 15-35o 2q, which indicates the presence of amor-
phous alumino-silicate phase. In Dentine powder's diffrac-
tion pattern the lines from ZrO2 and TiO2 can be observed.

The FTIR spectroscopic examination of Vita
Titankeramik and Vita Keramik porcelain powders

In IR spektra of analyzed powders, the characteristic ab-
sorption bands occur within the range of 400-2000 cm-1.
The spectra presented here are limited to this frequency
range (FIG. 3a, b). The strongest absorption band within
the range of 1000-1029 cm-1 in IR spectra of all examined
powders originates in tensile bridging vibrations of Si-O-Si
bonds among the silicon-oxide tetrahedrons. Second most
intensive IR band, present in the spectra of all examined
powders, is located within the range of 450-460 cm-1 and
originates in bending vibrations of bonds O-Si-O within the
silicon oxide tetrahedron. The presence of these two char-
acteristic bands proves the domination of silicate phase in
all examined powders. Broadened of IR band in 780-800
cm-1 range can be ascribed to bending vibrations of O-Si-O
bonds in [SiO4]-4 tetrahedron. This band is shifted in the ex-
amined samples up to the values of 720-700cm-1,  due to
cation interactions, e.g alcaline, titanium or tin.  Bands within
the IR range 1400-1410 cm-1 can be related to presence of
carbonates, although presence of nitrates can not be ex-
cluded.

Large half-width of IR absorption bands indicates that
these particular powders are made of poorely crystallized
silicate or alumino-silicate phase. These results are con-
firmed by other structural investigations using the X-ray dif-
fraction methods.

Examination of morphology and chemical composition
of powders by scanning electron microscopy (SEM) and
X-ray microanalysis (EDS)

The analysis of morphology of Vita Titankeramik pow-
ders showed that Opaque OP3 contains large grains, of
diametres of up to 50-60 mm, also smaller grains, with
diametres 15-20 mm, and very fine grains. The Opaque
Dentine powders are made of medium and large irregular
grains in the range of 10-50 mm. Large grains of up to a few
dozens of micrometres contains also 3M2 Dentine. Bonder
Paste consists of finer, mostly oval grains. The EDS
microanalysis showed the same composition in all powders,
with domination of silicon, aluminum, potassium, sodium.
The Opaque OP3 additionally contains some titanium, and

RYS. 3a, b. Zestawienie widm absorpcyjnych w
podczerwieni (FTIR) dla proszków porcelany Vita
Titankeramik (a) i proszków Vita Keramik (b).
FIG. 3a, b. The IR absorption spectra (FTIR) of (a)
Vita Titankeramik porcelaine powders and (b) Vita
Keramik powders.

RYS.4. Morfologia
SEM proszku Opaque
01N.
FIG.4. The SEM
Morphology of
Opaque 01N powder.

RYS.5. Morfologia
SEM proszku Dentine
Vita Keramik.
FIG.5. The SEM
Morphology of
Dentine Vita Keramik
powder.
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regularnych kształtach od 10-50 mm. Duże ziarna o średni-
cy do kilkudziesięciu mikrometrów posiada też 3M2 Denti-
ne. Bonder Paste składa się z ziaren drobniejszych o kształ-
tach owalnych. Mikroanaliza EDS pokazała, we wszystkich
proszkach ten sam skład, z dominacją krzemu a następnie
glinu, potasu, sodu. Opaque OP3 dodatkowo zawiera tytan
a 3M2 Dentine miedź.

Analiza morfologii proszków Vita Keramik Opaque 01N i
Opaque A3 (RYS. 4, 5) wykazała większą ilość ziaren drob-
nych i bardzo drobnych. Proszki Dentine i Opaque Dentine
zawierają natomiast ziarna duże, o nieregularnych kształtach.

Mikroanaliza EDS wykonana przy powiększeniu 2000x
wykazała podobieństwo w składzie pierwiastkowym Denti-
ne i Opaque Dentine. Obydwa proszki zawierają krzem, glin,
potas, sód, bardzo niewielkie ilości wapnia, oraz stwierdzo-
ną metodą dyfrakcji rentgenowskiej fazę leucytu (glinokrze-
mianu potasowo-sodowego). Opaque 01N i Opaque A3
wskazują bardzo zbliżony skład pierwiastkowy z najwięk-
szą ilością krzemu, potem glinu, potasu, cyrkonu, sodu, ceru
i tytanu. Cer, tytan i cyrkon występują jako tlenki krystalicz-
ne. Potwierdzają to wyniki badań metodą dyfrakcji rentge-
nowskiej przedstawione na RYS. 2.

Podsumowanie
Porównawcza charakterystyka proszków wchodzących

w skład nisko i wysokotopliwej porcelany stomatologicznej
pozwala na stwierdzenie, iż obydwa rodzaje porcelany ba-
zują na krzemianach i glinokrzemianach potasowo sodo-
wych o niskiej krystaliczności. W porcelanie niskotopliwej
jedynie Opaque OP3 zawiera krystaliczne, zmętniające
dodatki tlenków cyrkonu, tytanu i cyny. Natomiast porcela-
na wysokotopliwa w Opaque 01N i Opaque A3 zawiera kry-
staliczne domieszki tlenków cyrkonu, tytanu i ceru. Są to
tlenki zmętniające, nadające tym warstwom porcelany nie-
przezierność (warstwy kryjące metal). Podczas obserwacji
zgładów poprzecznych można obserwować wędrówkę jo-
nów w poprzek granicy fazowej i wnioskować o charakte-
rze wiązań powłoki ceramicznej z metalicznym podłożem.
Przeprowadzone badania składu fazowego i pierwiastko-
wego obydwu rodzajów porcelany pozwalają ułatwić zro-
zumienie reakcji przebiegających na granicy faz metal-por-
celana podczas napalania porcelany na metalowe konstruk-
cje stomatologicznych aparatów protetycznych.
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3M2 Dentine contains copper.
The EDS microanalysis performed at the magnification of
2000x showed similarities of elemental composition of Den-
tine and Opaque Dentine powders. They both contain sili-
con,  aluminum, potassium, sodium, small amounts of cal-
cium, and confirmed by the X-ray diffraction method phase
of leucite (potassium-sodium alimino-silicate). Opaque 01N
and  Opaque A3 show very similar elemental composition
with highest content of silicon, then aluminum, potassium,
zirconium, sodium, cerium and titanium. Cerium, titanium
and zirconium exist in form of crystalline oxides. These re-
sults are confirmed by results obtained with use of X-ray
diffraction analysis shown in FIG. 2.

Summary
The comparative characterization of powders constitut-

ing dental porcelains with low and high melting points al-
lows to conclude that both porcelains are based on silicates
and alumino-silicates of sodium and potassium with low
cristallinity. In low-melting porcelaine type only Opague OP3
contains crystallized oxide opacifiers, mainly zirconium, ti-
tanium and tin.

Among the high melting porcelaines the Opaque 01N
and Opaque A3 contain the crystalline additives of oxides
of zirconium, titanium and cerium. These are opacifying
oxides, giving non-transparency to these porcelaine layers
(metal coating layers). Observations of polished cross-sec-
tions indicate the ion migration across the interphase, and
allow to draw conclusions regarding the character of bond
between the ceramic layer and metal substrate. Examina-
tion of phase and elemental compositions of both porcelains
facilitate the understanding of reactions taking place at the
metal-porcelain interphase during hot-stuffing of porcelaine
coatings on metal constructions of dental prostethic devices.
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RYS. 6. Mikroanaliza
EDS proszku Dentine
Vita Keramik.
FIG. 6. The EDS
Microanalysis of
Dentine Vita Keramik
powder.

RYS. 7. Mikroanaliza
EDS proszku Opaque
01N Vita Keramik.
FIG. 7. The EDS
Microanalysis of
Opaque 01N Vita
Keramik powder.

RYS. 8. Mikroanaliza
EDS Bonder Paste
Vita Titankeramik.
FIG. 8. The EDS
Microanalysis of
Bonder Paste Vita
Titankeramik powder.

RYS. 9. Mikroanaliza
EDS proszku Opaque
OP3 Vita
Titankeramik.
FIG. 9. The EDS
Microanalysis of
Opaque OP3 Vita
Titankeramik powder.
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Streszczenie
Otrzymano porowate spieki bioaktywne z układu

CaO-P2O5-SiO2 o czterech różnych składach chemicz-
nych, charakteryzujących się odmiennym stosunkiem
molowym CaO do SiO2 (S2, II, I, A2). Przy wytwarza-
niu spieków wykorzystano metodę osadzania masy
lejnej na podłożu organicznym.  Proszki wyjściowe
wytworzono na drodze syntezy zol-żel z następują-
cych związków chemicznych: Si(OC2H5)4; OP(OC2H5)3;
Ca(NO3)2.4H2O. Zmielony proszek mieszano z różny-
mi dodatkami celem otrzymania masy lejnej o odpo-
wiedniej konsystencji. Ostatecznie wybrano jako do-
datki - skrobię (50% wag.) i metylocelulozę (2% wag.).
Jako podłoże organiczne zastosowano gąbki polime-
rowe. Gąbki polimerowe nasączano masą lejną i pod-
dawano procesowi suszenia. Następnie przeprowa-
dzono obróbkę termiczną mającą na celu wypalenie
podłoża organicznego i spieczenie materiału. Maksy-
malna temperatura spiekania wynosiła 1250oC. Do-
bierając odpowiednio warunki spiekania uzyska-
no, w rezultacie tego procesu, trwały materiał o wyso-
kiej porowatości sięgającej nawet 77%. Struktura po-
rowata charakteryzowała się przy tym przewagą drob-
nych makroporów o zbliżonych rozmiarach, równo-
miernie rozłożonych w materiale. Dla otrzymanych
podanym sposobem spieków przeprowadzono bada-
nia składu fazowego metodą dyfrakcji rentgenowskiej
oraz test bioaktywności in vitro w symulowanym oso-
czu (SBF). Stwierdzono że wytworzone spieki to two-
rzywa szkło-krystaliczne, w których obok fazy szkli-
stej obecne są fazy krzemianowe, a w spieku A2 o
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 Abstract
There have been obtained porous bioactive sinters

from the system SiO2-CaO-P2O5, of four various
chemical compositions, characterized by different
molar ratio of CaO to SiO2 (S2, II, I, A2). The method
of deposition of the casting slip on an organic substrate
was used. The starting powders were obtained by sol-
gel synthesis from the following chemical
compounds:Si(OC2H5)4; OP(OC2H5)3; Ca(NO3)24H2O.
Ground powder was mixed with various additions to
obtain the casting slip of appropriate consistence. The
selected additions to obtain the casting slip of appro-
priate consistence. The selected additions were: starch
(50 wt %) and methyl cellulose (2 wt %). Polymeric
sponge was used as the organic substrate. The
sponge was saturated with the casting slip and sub-
jected to the process of drying and afterwards to ther-
mal treatment with the aim of burning-out the organic
substrate and sintering of the material. The maximal
sintering temperature was 1250oC. By selecting ap-
propriate conditions of sintering, as a result of this
process, a durable material of high porosity up to 77
% was obtained. Its porous structure was character-
ized by a prevailing number of small micropores of
similar dimensions, uniformly distributed in the mate-
rial. Sinters obtained by the above method were sub-
jected to investigations of their phase composition by
the X-ray diffraction method and to a test of bioactivity
in vitro in simulated body fluid (SBF). It has been found
that the produced sinters represent glass-ceramic
materials in which, beside the glossy phase, the sili-
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1 7najwyższej koncentracji wapnia - również fosforan
wapnia (apatyt). Test w SBF wykazał, że po siedmiu
dniach kontaktu z symulowanym osoczem powierzch-
niowa krystalizacja hydroksyapatytu, wskazująca na
bioaktywne właściwości materiału, występuje jedynie
w przypadku spieku o najwyższej koncentracji wap-
nia (A2). W przypadku pozostałych spieków zaobser-
wowano zmiany morfologii powierzchni, jednakże bez
wyraźnych zmian w składzie chemicznym warstwy
powierzchniowej.

[Inżynieria Biomateriałów, 45, (2005), 16-23]

Wprowadzenie
Ceramiczne materiały bioaktywne bazują na układzie

CaO-P2O5-SiO2. [1,2] Mogą to być zarówno szkła jak i two-
rzywa szklano-krystaliczne z hydroksyapatytem i wollasto-
nitem jako głównymi fazami krystalicznymi. Powinny one z
założenia spełniać następujące wymagania:
– być biozgodne
– posiadać postać dogodną dla zastosowania klinicznego
– przyspieszać regenerację tkanki kostnej

Materiały te w kontakcie z płynami ustrojowymi formują
na swojej powierzchni warstwę hydroksyapatytu, poprzez
którą materiał zastosowany jako implant, trwale łączy się z
kością w żywym organizmie [3].

W ostatnich latach duże zainteresowanie wzbudza tzw.
nowa generacja materiałów bioaktywnej o podwyższonej
bioaktywności, rozumianej przede wszystkim jako zdolność
stymulacji naturalnych tkanek do szybszej regeneracji [4,
5]. Do wytwarzania tego typu materiałów stosowana jest
metoda chemiczna zol-żel, umożliwiająca wytworzenie bio-
materiałów o wysokim stopniu aktywności powierzchniowej
zarówno pod względem chemicznym jak i biologicznym [6].
Metoda ta pozwala na wytworzenie biomateriałów  w po-
staci proszków i granul, gęstych i porowatych spieków oraz
cienkich pokryć na bioobojętnych podłożach. Jak dotąd jed-
nak brak pełnego rozeznania, w jaki sposób parametry
materiałowe, takie jak  stan powierzchni, struktura porowa-
ta, skład chemiczny i fazowy itp. wpływają na właściwości
bioaktywne tego typu materiałów, co jednocześnie uniemoż-
liwia przeprowadzenie w pełni kontrolowanego procesu  ich
wytwarzania.

Szczególnie mało informacji w literaturze światowej zna-
leźć można na temat bioaktywnych, porowatych spieków otrzy-
manych z proszków pochodzenia żelowego, a właśnie ten typ
materiałów wydaje się szczególnie interesujący dla chirurgii
naprawczej i innych zastosowań. W przypadku takich mate-
riałów, poprzez odpowiedni dobór składu chemicznego prosz-
ków wyjściowych oraz warunków spiekania, istnieje możliwość
wytworzenia implantów, zamocowujących się w tkance ma-
cierzystej zarówno na sposób biologiczny (przerastanie tkan-
ki poprzez strukturę porowatą) jak i chemiczny (połączenie z
tkanką macierzystą poprzez warstwę hydroksyapatytu, kry-
stalizującą na powierzchni biomateriału).

Celem pracy było wytworzenie bioaktywnych spieków po-
rowatych z proszków pochodzenia żelowego o różnym skła-
dzie chemicznym  oraz określenie ich składu fazowego i
mikrostruktury. Starano się również wstępnie ocenić wła-
ściwości bioaktywne spieków na podstawie testu in vitro w
symulowanym osoczu [6].

Materiały i metody
Składy chemiczne materiałów wyjściowych

Do badań wytypowano biomateriały z układu CaO-P2O5-
SiO2 o składach chemicznych podanych w TABELI 1.

cate phases are present, and in the A2 sinter, with
the highest calcium concentration - also the calcium
phosphate (apatite) is present. Test in SBF has shown
that after seven days of contact with simulated body
fluid the surface crystallization of hydroxyapatite which
is the indication of the bioactive properties of the ma-
terial, appears only in the case of a sinter with the
highest calcium concentration (A2). In the case of the
other sinters there have been observed changes in
the morphology of the surface, however without any
distinct changes in the chemical composition of the
surface layer.
[Engineering of Biomaterials, 45, (2005), 16-23]

Introduction
Ceramic bioactive materials are based on the system

CaO-P2O5-SiO2 [1,2].
These may be either glasses or glass ceramics with hy-
droxyapatite and wollastonite as the main crystal phases. It
is assumed that they satisfy the following requirements:
– they are biocompatible,
– they have a form suitable for clinical application,
– they contribute to the regeneration of the osseous tissue.

These materials, unlike the bioneutral ones, when in con-
tact with the body fluids form on their surface a layer of
hydroxyapatite, through which the material used as the im-
plant, forms a permanent bond with the bone in a living
organism [3].

In recent years a great interest has been aroused by the
so-called new generation of bioactive materials with in-
creased bioactivity, interpreted mainly as the ability to simu-
late live issue to faster regeneration [4, 5]. To produce ma-
terials of this type, the chemical sol-gel method is used,
which enables to obtain biomaterials of high degree of both
chemical and biological surface activity [6]. This method
allows to produce biomaterials in the form of powders, gran-
ules, dense and porous sinters as well as thin coatings on
bioneutral substrates. So far, however, it has not been fully
recognized in what way the material parameters, such as
the conditions of the surface, the porous structure, the chemi-
cal and the phase composition etc. influence the bioactive
properties of this type of materials which as a consequence
makes it impossible to carry out a fully controlled process
of their production. There is little information in the world
literature about bioactive, porous sinters obtained from gel-
derived powders, and it is just this type of materials which
appears to be especially interesting for plastic surgery and
other applications. In case of such materials, through proper
selection of the chemical composition of the starting pow-
ders and the sintering conditions, there exists the possibil-
ity to fabricate implants which become firmly fixed in the
parent tissue both biologically (the tissue is intertwined by
the porous structure)  and chemically (joint with the parent
tissue through a layer of hydroxyapatite, crystallizing on the
surface of the biomaterial).

The aim of the authors was the production of bioactive
porous sinters from gel-derived powders  and of various
chemical composition and accurate description of their
microstructure. An attempt was also made at approximate
estimation of the bioactive properties of the sinters on the
basic of in vitro test in simulated body fluid .

Materials and methods
Chemical composition of the starting materials

For investigations there were selected biomaterials from
the system CaO-P2O5-SiO2 with the chemical compositions
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Taki wybór składów chemicznych pozwalał na uzyskanie
materiałów o zróżnicowanym stosunku molowym składni-
ków, mających zasadniczy wpływ na właściwości bioaktyw-
ne, czyli CaO i SiO2.

Preparatyka proszków
Proszki, stanowiące materiał wyjściowy do wytwarzania

porowatych spieków, otrzymywano na drodze syntezy che-
micznej zol-żel.
Do przygotowania roztworów wyjściowych użyto następu-
jących odczynników:
• tetraetoksykrzemian (TEOS) Si(OC2H5)4 (Fluka)
• trietanolan fosforu OP(OC2H5)3 (Fluka)
• czterowodny azotan wapnia Ca(NO3)2 4H2O (Merck)
• alkohol etylowy (rozpuszczalnik) C2H5OH
• HCl (katalizator)

Uzyskane roztwory zostały pozostawione w warunkach
otoczenia aż do zżelowania, które następowało w przedziale
od dwóch do siedmiu dni, w zależności od rodzaju zastoso-
wanych prekursorów odpowiednich tlenków. Żele były su-
szone w temperaturze otoczenia przez 2 tygodnie.
Wysuszone żele zostały poddane obróbce termicznej:
- Wieloetapowemu wygrzewaniu kolejno do temperatur: 200,
400, 600 i 800oC - żel A2
- Jednoetapowemu wygrzewaniu do temperatury 700oC i
przetrzymaniu w tej temperaturze przez 20 godzin - żel S2,
I, II.

Otrzymany materiał był mielony w młynie obrotowo wi-
bracyjnym do wielkości ziaren 2-4 µm. Wytworzone w ten
sposób proszki posłużyły jako materiał wyjściowy do ba-
dań nad otrzymaniem porowatych spieków.

Otrzymywanie spieków
W celu otrzymania porowatych spieków zastosowano

metodę dodatków wypalających się  oraz osadzania masy
lejnej na podłożu organicznym. Zmielony proszek był mie-
szany z różnymi dodatkami (dekstryna, metylceluloza, skro-
bia) aż do uzyskania masy lejnej o właściwej konsystencji.
W zastosowanej metodzie wykorzystano jako podłoże or-
ganiczne, gąbkę polimerową (polymeric sponge method).

Schemat wytwarzania spieków z wykorzystaniem gąbki
polimerowej przedstawiono na RYS. 1.

Gąbki polimerowe były nasączane masą lejną i podda-
wane procesowi suszenia w temp. 70oC przez 1 godzinę.
Następnie prowadzony był proces wypalania podłoża or-
ganicznego w temperaturze 700oC. Wielokrotne próby otrzy-
mywania materiałów porowatych zastosowaną metodą  wy-
kazały, że proces spiekania przebiegał najkorzystniej w przy-
padku wyjściowej mieszaniny o składzie: bioszkło (A2, S2,
I, II) + skrobia + metyloceluloza. Przeprowadzono również
eksperymenty z innymi dodatkami organicznymi (np. dek-
stryna), jak również z dodatkiem roztworu kwasu H3PO4.
Próby te jednak doprowadzały do zniszczenia materiału pod-
czas obróbki termicznej. Spiekanie było przeprowadzone

shown in TABLE 1. Such selection of the chemical compo-
sitions allowed to obtain materials of differentiated molar
ratio of the components, which have essential influence on
the bioactive properties, i.e. CaO and SiO2.
Preparation of powders

Powders, which were the starting material for the pro-
duction of porous sinters, were obtained by way of sol-gel
chemical synthesis. The following reagents were used to
prepare the starting solutions:
• Si(OC2H5)4 (TEOS)  (Merck, Darmstadt, Germany),
• OP(OC2H5)3 (Merck),
• Ca(NO3)2 4H2O (POCh) (Gliwice, Poland),
•  ethanol was used as a solvent,
• hydrochloric acid (HCl) as a catalytic agent, and distilled
water.
The obtained solutions were kept in ambient conditions until
gelation which took place at the intervals from two to seven
days, depending on the type of the applied precursors of
the respective oxides. The gels were allowed to dry at am-
bient temperature for 2 weeks.
Dried gels were subjected to thermal treatment:
- multi-stage heating, successively up to the temperatures:
200, 400, 600 and 800oC -gel A2
- single-stage heating to the temperature 700oC and keep-
ing at this temperature for 20 hours - gel S2, I, II.

The obtained material in the form of irregular, fine grains
was ground in a rotating- vibrating mill until the grain frac-
tion 2-4 mm was obtained. Powders obtained in this way
were used as the starting material in the investigations of
the method of producing porous sinters.

Obtaining of the sinters
To obtain the porous sinters a method of burning addi-

tions and deposition of the casting slip on a organic substrate
was used. The ground powder was mixed with various ad-
ditions (dextrin, methyl cellulose, starch) until the casting
slip of appropriate consistence was obtained. In the applied
method the polymeric sponge was used as a substrate (poly-
meric sponge method). The scheme of production of sinters
using polymeric sponge is shown in FIG. 1.

Polymeric sponge Preparation of the
glossy slip

Saturation of the sponge
with ceramic casting slip

Removing of the excess of
slip from the substrate

Drying (700C for 1 h)

Burning-out of the substrate
at 7000C

Sintering at 10000C

Sintering at 12500C

Final product

RYS. 1. Schemat wytwarzania porowatych
spieków.
FIG. 1. The scheme of production of sinters.

S2 II I A2

SiO2 80 72 64 40

CaO 16 24 30 54

P2O5 4 4 6 6

CaO/SiO2 0,2 0,33 0,47 1,35

TABELA 1. Składy chemiczne materiałów
wyjściowych [% mol].
TABLE 1. Chemical composition of the starting
materials [mole %].
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wieloetapowo w temperaturach 1000 i 1250oC. Temperatu-
ry te zostały dobrane eksperymentalnie na podstawie wstęp-
nych badań, które wykazały, że obróbka termiczna w tych
temperaturach pozwala otrzymać spieki o największej trwa-
łości mechanicznej. Stwierdzono ponadto, że dalszą po-
prawę parametrów mechanicznych spieków można uzyskać
poprzez powtórne wypalanie materiału w temperaturach
1000 i 1200oC; wpływa to jednak na zmniejszenie porowa-
tości spieków, co z punktu widzenia zastosowań medycz-
nych może być niepożądane.

Porowate spieki, otrzymane opisaną metodą, obrazują
fotografie na RYS. 2.

Charakterystyka porowatych spieków
Dla przygotowanych w ten sposób materiałów przepro-

wadzono następujące obserwacje i badania:
– obserwacje SEM wraz z analiza EDAX spieku (JEOL 5400,
Tokyo, Japan, LINK ISIS 300) (RYS. 3-4)
– pomiary gęstości helowej, pozornej oraz porowatości
(GeoPyc 1360) (TAB. 2).
– określenie składu fazowego materiału przy pomocy dy-
frakcyjnej analizy rentgenowskiej (dyfraktometr DRON-3,
promieniowanie monochromatyczne CuKa o długości fali
1,5481 C, w zakresie kątowym 2q od 150 do 700)  (RYS.5)
– przeprowadzenie testu w symulowanym osoczu (SBF)
obejmującego:

• zbadanie zmian pH oraz zawartości jonów wapnia w
roztworze SBF w okresie 7dni;  (RYS. 6)
• ocena zmian zachodzących na powierzchni warstwy
po kontakcie 7 dni z SBF (obserwacje SEM, analiza
EDAX) (RYS. 7-8).

Wyniki
Charakterystyka otrzymanych spieków porowatych

Uzyskane materiały były mechanicznie trwałe, o dużej
ilości porów otwartych.

Z obserwacji w mikroskopie skaningowym wynikało, że
najkorzystniejszą strukturę porowatą (drobne pory o zbli-
żonych rozmiarach, równomiernie rozłożone w materiale)
posiadają spieki otrzymane z mieszaniny: bioszkło (A2, S2,
I, II) + skrobia + metyloceluloza, w wyniku wielostopniowej
obróbki termicznej do maksymalnej temperatury  12500C
(RYS. 3-4). W innych przypadkach obserwowano gorszy
rozkład i wielkość porów.

Gęstość helowa uzyskanych materiałów wahała się w
zakresie od 2,6776-3,192 g/cm3 a porowatość całkowita wy-
nosiła od 55,0 do 77,8 % (TAB. 2).

Badania dyfrakcyjne (RYS.5) spieków  otrzymanych z
proszku A2 wskazują na obecność faz krystalicznych: apa-

Polymeric sponges were saturated with casting slip and
subjected to the process of drying at the temperature 70oC
for 1 hour. The next process was burning out the organic
substrate at the temperature 700oC. Repeated tests of ob-
taining porous materials using this method have shown that
the course of the interesting process was most successful
in case when the composition of the starting solution was
as follows: bioglass (A2, S2, I, II) + starch + of methyl cellu-
lose. Sintering was realized in several stages, at the tem-
peratures 1000oC and 1250oC. These temperatures have
been selected experimentally on the basic of preliminary
investigations which have shown that thermal treatment at
these temperatures enables to obtain sinters of highest
mechanical stability. Photos in FIG. 2 show the porous
sinters obtained by the above described method.

Characteristics of the porous sinters
The materials obtained by the above described method

were subjected to the following observations and investiga-
tions:
– SEM observations together with EDAX analysis of the
sinter (JEOL 5400, Tokyo, Japan, LINK ISIS 300)  (FIGs. 3-
4),
– Measurements of helium density, of the apparent density
and porosity (GeoPyc 1360) (TABLE 2)
– Determination of the phase composition by means of X-
ray diffraction analysis (DRON-3 diffractometer, monochro-
matic irradiation CuKa with the wave length 1.5481 X, in
the angular range 2q from 150 to 700) (FIG. 5)
– Test for bioactivity in vitro in simulated body fluid (SBF),
comprising:

• Examination of pH changes and of the content of cal-
cium ions in SBF solution after 7 days of contact with the
examined biomaterial (FIG. 6)
• Evaluation of changes occurring on the biomaterial sur-
face after 7 days of contact with SBF (SEM observa-

RYS. 2. Otrzymane materiały porowate.
FIG. 2. Photo of obtained sinters.

RYS. 3. Powierzchnia spieku otrzymanego z
materiału A2 oraz analiza powierzchni EDAX.
FIG. 3. SEM and EDAX analysis of sinter produced
from A2 powder.

RYS. 4. Powierzchnia spieku otrzymanego z
materiału S2 oraz analiza powierzchni EDAX.
FIG. 4. SEM and EDAX analysis of sinter produced
from S2 powder.
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tytu, CaSiO3 oraz krystobalitu. Skład fazowy spieków uzy-
skanych na bazie pozostałych bioszkieł jest zbliżony i do-
minującymi fazami krystalicznymi są krystobalit i krzemian
wapnia.

Test w SBF
Poddanie otrzymanych spieków pochodzenia żelowego

działaniu symulowanego osocza SBF wywołało pewne
zmiany w składzie chemicznym osocza, jak również na
powierzchni samych materiałów.

Zmiany w składzie SBF spowodowane były rozpuszczal-
nością materiału. Rozpuszczalność tą oceniano jedynie w

tions, EDAX analysis) (FIG.7-8).

Results
Characteristics of the obtained porous sinters

The obtained materials were mechanically durable, with
a great number of open pores. According to observations
made in a scanning microscope the most advantageous
porous structure (small pores of similar dimensions, distrib-
uted uniformly in the material) was demonstrated by sinters
obtained from the following mixture: bioglass (A2, S2, I, II)
+ starch + of methyl cellulose, as a result of a multi-stage
thermal treatment to the maximal temperature 1250oC ( FIG.
3-4). In other cases a much less favourable distribution and
size of the pores were observed.

Helium density of the obtained materials varied in the
range from 2.6776 - 3.192 g/cm3, and the total porosity was
from 55.0 to 77.8 % (TABLE 2).

X-ray diffraction analysis (FIG. 5) has revealed in the
material produced from A2 powder the presence of such
crystal phases as apatite, CaSiO3 and crystoballite. In the
case of a sinter obtained from S2 powder the crystallization
of crystoballite and calcium silicate was observed. Diffrac-
tion patterns of the sinters II and I were similar to the dif-
fraction of S2 material.

SBF test
Exposing of the obtained sinters to the action of simu-

lated body fluid (SBF) for a period of seven days induced
certain changes in the chemical composition of the solution
as well as on the surface of these materials.

Changes in the SBF composition were due to the solu-
bility of the material. This solubility was estimated only with

RYS. 5. Dyfraktogramy materiałów spiekanych A2,
S2, I.
FIG. 5. XRD patterns of  the A2, S2, I sinters.
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RYS. 6. Zmiany zawartości Ca w SBF po 7 dniach
przetrzymywania w nim materiałów porowatych.
FIG. 6. Changes in Ca concentration in SBF after
7 days contact with materials.

RYS. 7. Powierzchnia materiału A2 oraz analiza
powierzchni EDAX po 7 dniach kontaktu z SBF.
FIG. 7. SEM and EDAX analysis of sinter produced
from A2 powder after 7 days in SBF.

RYS. 8. Powierzchnia materiału S2 oraz analiza
powierzchni EDAX po 7 dniach kontaktu z SBF.
FIG. 8. SEM and EDAX of sinter produced from
S2 powder after 7 days in SBF.

S2 II I A2

Helium density
[g/cm3]

2,8975 2,8212 2,6776 3,5192

Apparent density
[g/cm3]

1,3037 0,9403 0,8499 0,7800

Total volume of
pores [cm3/g]

0,4218 0,7089 0,8030 0,9978

Total porosity [%] 55,0 66,7 68,3 77,8

TABELA 2. Gęstość i porowatość otrzymanych
spieków.
TABLE 2. Density and porosity of the obtained
sinters.
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2 1odniesieniu do zawartości wapnia w SBF oraz zmian pH
(RYS. 6); w przypadku pozostałych składników nie zaob-
serwowano ich mierzalnej rozpuszczalności.

Spośród czterech badanych materiałów pochodzenia że-
lowego, jedynie w przypadku spieku S2, gdzie stosunek
CaO:SiO2 był najniższy nie wystąpił znaczący ubytek wap-
nia z materiału po upływie 7 dni kontaktu z SBF, czego kon-
sekwencją był mały wzrost koncentracji Ca w SBF. Nie ule-
gło również znaczącej zmianie pH SBF.

Zachowanie pozostałych spieków (S2, II, I) w roztworze
symulowanego osocza było bardzo zbliżone. Rozpuszczal-
ność wapnia z tych materiałów, mimo różnic w ich składzie
chemicznym, była praktycznie bardzo podobna i  prawie 4-
krotnie wyższa niż w przypadku spieku S2.  Znacząco rów-
nież zmieniło się pH roztworu w kierunku środowiska bar-
dziej zasadowego .

Obserwując powierzchnię badanych spieków w mikro-
skopie skaningowym po 7-dniowym kontakcie z SBF stwier-
dzono zmianę jej morfologii, polegającą na ujednoliceniu
obrazu i występowaniu na powierzchni drobnych kulistych
form (RYS. 7-8). Przeprowadzona analiza składu chemicz-
nego EDAX wykazała jednak, że tylko w przypadku spieku
A2 występują po kontakcie z SBF wyraźne zmiany chemi-
zmu warstwy powierzchniowej polegające na wzroście kon-
centracji wapnia i fosforu (RYS. 7) i wskazujące tym sa-
mym na powierzchniową krystalizację fosforanów wapnia.

Dyskusja
Zastosowana metoda spiekania z wykorzystaniem osa-

dzania masy lejnej na podłożu organicznym okazała się do-
brym sposobem otrzymywania spieków o korzystnej, z punk-
tu widzenia zastosowań medycznych (implanty), mikrostruk-
turze. Stosując jako dodatki skrobię oraz metylocelulozę
uzyskano spieki charakteryzujące się porowatością otwar-
tą nawet do 77%, co stwarza korzystne warunki dla przera-
stania implantu tkanką kostna. Jednocześnie, badania mi-
krostruktury, przeprowadzone przy pomocy mikroskopu
skaningowego wykazały, że wytworzone pory mają zbliżo-
ne rozmiary i są równomiernie rozłożone w całym materia-
le. Uzyskane spieki charakteryzowały się ponadto dobrą
trwałością mechaniczną, nie wykazując tendencji do kru-
szenia się pod wpływem sił nacisku. Pod względem składu
fazowego otrzymane materiały należy traktować jako two-
rzywa szkło-krystaliczne w których krystalizują fazy krze-
mianowe (krzemionka, krzemiany), a przy wyższych kon-
centracjach wapnia - również fosforany wapnia.

Oddzielnym problemem jest ocena otrzymanych spie-
ków pod względem ich biozgodności i bioaktywności. Ma-
teriały otrzymane zostały z proszków pochodzenia żelowe-
go które wcześniej zostały dokładnie przetestowane zarów-
no w warunkach in vitro jak i in vivo pod względem ich bio-
zgodności [6]. Można sądzić, że i spieki otrzymane z tych
proszków charakteryzować się będą dobra biozgodnością,
jednakże odpowiednie testy, w przypadku planowanych ba-
dań klinicznych, muszą być dla nich przeprowadzone.

Prowadząc badania nad otrzymaniem porowatych spie-
ków z proszków pochodzenia żelowego oczekiwano, że
spieki te, podobnie jak proszki, będą wykazywać właściwo-
ści bioaktywne, których skutkiem może być:
– łączenie się z tkanką macierzystą poprzez  warstwę hy-
droksyapatytu krystalizującą  na powierzchni biomateriału ;
– pobudzenie naturalnych tkanek do szybszej regeneracji.

Potwierdzenie takich działań można uzyskać jedynie w
wyniku odpowiednich testów in vivo, natomiast wstępną
ocenę bioaktywnych właściwości spieków daje test in vitro
w symulowanym osoczu SBF; test ten pozwala ocenić, czy
w wyniku  kontaktu z symulowanym osoczem na powierzch-

reference to calcium content in SBF and pH changes (FIG.
6). In the case of the other components any measurable
solubility has not been noticed.

From among the four examined gel-derived materials only
in the case of S2 sinter, in which the CaO : SiO2 ratio was
the lowest, any marked loss of calcium in the material after
7 days long contact with SBF did not occur, the consequence
of which was a small increase in Ca concentration in SBF.
Any significant change in pH of SBF was not recorded ei-
ther.

The behaviors of the other sinters (S2, II, I) in SBF solu-
tion was much alike. Solubility of calcium from these mate-
rials, in spite of differences in their chemical composition,
was in practice very similar and almost four times higher
than in the case of S2 sinter. The value of pH of the solution
was also significantly changed towards a more basic envi-
ronment.

When observing the surface of the examined sinters in a
scanning microscope after seven days long contact with
SBF a change in its morphology could be noticed which
consisted in the unification of the image and the occurrence
of small spherical forms on the surface (FIGs.7-8). The per-
formed EDAX analysis of the chemical composition, how-
ever, has shown that only in the case of A2 sinter, after
contact with SBF, there appear distinct changes in the
chemism of the surface layer consisting in increased con-
centration of calcium and phosphorus (FIG. 7) and thereby
indicating surface crystallization of calcium phosphates.

Discussion
The applied method of sintering with the application of

the deposition on the casting slip on organic substrate has
proved to be a good method of obtaining sinters with a
favorable microstructure from the point of view of medical
application (implants). When using as additions starch and
methyl cellulose the authors obtained sinters characterized
by open porosity reaching up to 77 % which creates
favorable conditions for the osseous tissue to grow inside
the implant. At the same time, examination on the micro-
structure using a scanning microscope has shown that the
newly formed pores have similar dimensions and are uni-
formly distributed in the whole material. The obtained sinters
were characterized also by good mechanical durability, with-
out showing a tendency to crush under the load of pres-
sure. With respect to their phase composition the obtained
materials should be regarded as glass-ceramic materials in
which the silicate phases ( silicon dioxide, silicates ) and at
higher calcium concentrations- also the calcium phosphates,
prevail.

A separate problem is the evaluation of the obtained
sinters as regards their biocompatibility and bioactivity. The
materials were obtained from gel-derived powders which
had been previously carefully tested both in vitro and in vivo
conditions with respect to their biocompatibility. In can be
assumed that also the sinters obtained from these powders
will demonstrate good biocompatibility, nevertheless appro-
priate tests in case of the planned clinical investigations,
must be carried out.

When conducting the investigations on the preparation
of porous sinters from gel-derived powders it was expected
that these sinters, similarly as the powders, would demon-
strate bioactive properties, the result of which may be:
– formation of a joint which the parent tissue through a layer
of hydroxyapatite crystallizing on the surface of the mate-
rial;
– stimulation of live tissue to faster regeneration.

Confirmation of such action can be obtained only in re-

S2 II I A2

Helium density
[g/cm3]

2,8975 2,8212 2,6776 3,5192

Apparent density
[g/cm3]

1,3037 0,9403 0,8499 0,7800

Total volume of
pores [cm3/g]

0,4218 0,7089 0,8030 0,9978

Total porosity [%] 55,0 66,7 68,3 77,8
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2 2 ni biomateriału zachodzi krystalizacja hydroksyapatytu.
Przeprowadzone przez nas badania mają charakter wstęp-
ny, oceniano bowiem zachowanie się otrzymanych spie-
ków w symulowanym osoczu jedynie po upływie 7-miu dni
od zanurzenia w nim biomateriału. Zachowanie to ocenia-
no w dwóch aspektach:
– pod względem zdolności uwalniania wapnia z biomate-
riału i zmian pH SBF, bowiem zarówno wzrost rozpuszczal-
ności wapnia jak i wzrost pH SBF powinien sprzyjać po-
wierzchniowej krystalizacji HAp;
– pod względem zmian na powierzchni biomateriału w kie-
runku ewentualnej krystalizacji hydroksyapatytu.

Badane spieki charakteryzowały się różną rozpuszczal-
nością w symulowanym osoczu, od nieznacznej w przypad-
ku materiału S2 do około 4-krotnie wyższej w przypadku
materiałów A2, II, I.  Wyjaśnienie niskiej zdolności uwalnia-
nia wapnia ze spieku S2 wydaje się proste; spiek tan za-
wiera w swym składzie najmniej wapnia, który może być
związany głównie w fazie krystalicznej (metakrzemian wap-
nia CaSiO3), stąd jego tendencja do przechodzenia do roz-
tworu jest niewielka. Jednakże już w przypadku materiału II
gdzie zawartość wapnia jest wyższa tylko o 8% w stosunku
do S2, rozpuszczalność Ca w SBF wzrasta bardzo znaczą-
co i  utrzymuje się na podobnym poziomie w pozostałych
materiałach (II,I,A2). Dzieje się tak mimo wzrostu koncen-
tracji Ca w materiałach I i A2 aż do 54% (spiek A2), czyli do
poziomu ponad 3-krotnie wyższego niż w przypadku spie-
ku S2. Zachowania spieków II, I i A2 należy dopatrywać się
przypuszczalnie w ich bardzo złożonej budowie wewnętrz-
nej, o której nie mówią wyniki zastosowanych badań struk-
turalnych. Prawdopodobnie w przypadku materiałów II i I
część wapnia znajduje się w szklistej fazie likwacyjnej i ta
faza stanowi głównie źródło tego pierwiastka przechodzą-
cego do SBF. Natomiast brak wyraźnego wzrostu rozpusz-
czalności wapnia w przypadku spieku A2 w którym zawar-
tość wapnia jest ekstremalnie wysoka (54%) może być spo-
wodowany jego związaniem w krystalizujących, nierozpusz-
czalnych w SBF, fosforanach wapnia.

Badania powierzchni spieków po 7-dniowym kontakcie
z SBF wykazały, że tendencja do krystalizacji fosforanów
wapnia na powierzchni biomateriału w wyniku kontaktu z
symulowanym osoczem występuje  jedynie w przypadku
spieku A2, zawierającego w swym składzie najwięcej wap-
nia i faktycznie uwalniającego porównywalnie najwięcej
wapnia do roztworu. Jednocześnie w tym przypadku naj-
bardziej zmieniło się środowisko SBF w kierunku bardziej
zasadowego. Obydwa czynniki - wzrost koncentracji Ca w
SBF i wzrost pH sprzyjają powierzchniowej krystalizacji HAp.
Jednakże zachowanie spieków II i I w SBF, mimo niższej
zawartości w nich wapnia, nie odbiegało zasadniczo od
zachowania spieku A2, nie stwierdzono natomiast w tych
przypadkach zmian powierzchniowych, które wskazywały-
by na krystalizację HAp. Oczywiście brak oznak krystaliza-
cji HAp na powierzchni spieków II i I a także spieku S2 po
7-miu dniach kontaktu z SBF nie wyklucza możliwości ta-
kiej krystalizacji po upływie dłuższego czasu zarówno w
warunkach in vitro jak i in vivo i nie dyskwalifikuje tych ma-
teriałów pod względem ich bioaktywności; odpowiednie
badania będą w tym zakresie kontynuowane. Dotychcza-
sowe rezultaty wskazują jednak, że proces powierzchnio-
wej krystalizacji HAp na tak złożonych materiałach jakimi
są spieki otrzymane z proszków pochodzenia żelowego,
jest również bardzo skomplikowany i na tym etapie badań
trudno określić wszystkie czynniki, jakie decydują o jego
przebiegu.

sult of appropriate tests in vivo, whereas a preliminary evalu-
ation of the bioactive properties of sinters is obtained by a
test in vitro in simulated body fluid (SBF); this test allows to
assess whether as a result of contact with simulated body
fluid there takes place the crystallization of hydroxyapatite
on the surface of the biomaterial. Investigations carried out
by the authors were of preliminary character since behavior
of the obtained sinters in simulated body fluid was estimated
only after 7 days since the moment the biomaterial was
immersed in the fluid. This behavior was evaluated in two
ways:
– with respect to the ability to release calcium from the bio-
material and pH changes in SBF, since both the increase of
calcium solubility and pH increase of SBF are expected to
favour surface crystallization HAp;
– with respect to changes on the biomaterial surface to-
wards possible crystallization of hydroxyapatite.

The examined sinters were characterized by different
solubility in simulated body fluid, varying from a rather little
solubility in the case of S2 material to about four times higher
in the case of A2, II and I materials. Explanation of low abil-
ity to release calcium from S2 sinter appears simple; the
amount of calcium present in the composition of this sinter
is the lowest, it can be bound mainly in the crystal phase
(calcium metasilicate CaSiO3), hence its tendency to pass
into the solution is rather small. However, already in the
case of material II, where the content of calcium is higher
only by 8 % in comparison with S2, solubility of Ca in SBF
increases considerably and it remains on the same level in
the other materials (II, I, A2). Such a situation is observed
in spite of increased Ca concentration in the materials I and
A2 up to 54 % (sinter A2), i.e. to a level more than three
times higher than that observed in the case of S2 sinter.
The behavior of II, I and A2 sinters can be possibly attrib-
uted to their very complex internal structure, about which
the results of the applied structural investigations do not
inform.

Probably, in the case of the materials II and I, part of
calcium is present in the glossy liquation phase and this
phase is the main source of this element passing into SBF.
On the other hand, the lack of any distinct increase in cal-
cium solubility observed in the case of A2 sinter, in which
the calcium content is extremely high (54%), may be due to
its bounding in the crystallizing calcium phosphates, insolu-
ble in SBF.

Investigations of the surface of sinters after 7 days of
contact with SBF have shown that the tendency of calcium
phosphates to crystallize on the biomaterial surface as a
result of contact with simulated body fluid occurs only in the
case of A2 sinter, which contains most calcium in its com-
position and which actually releases most calcium into the
solution in comparison with the other sinters. In this case
also the SBF environment has become mostly changed to-
wards a more basic environment. Both these factors - the
Ca concentration in SBF and pH increase favor the HAp
surface crystallization. However, the behavior of II and I
sinters in SBF, in spite of lower content of calcium in these
sinters, did not essentially differ from that of A2 sinter; on
the other hand, in these cases any surface changes which
might indicate HAp crystallization were not observed. It is
obvious that the lack of any signs of HAp crystallization on
the surface of the sinter II and I, as well as S2 sinter after 7
days of contact with SBF does not exclude the possibility of
such crystallization after a longer time both in vitro and in
vivo conditions and it does not disqualify these materials
with respect to their bioactivity; appropriate investigations
in this field will be continued. The results obtained so far,
indicate, however, that the process of surface crystalliza-
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2 3Wnioski
1. Proszki pochodzenia żelowego z układu SiO2-CaO-P2O5

stanowią dogodny materiał wyjściowy dla wytwarzania
porowatych spieków, które mogłyby być wykorzystane
jako implanty kostne.

2. Zastosowanie w procesie spiekania proszków pochodze-
nia żelowego  dodatków wypalających się i metody osa-
dzania masy lejnej na podłożu organicznym (gąbka poli-
merowa) daje dobre rezultaty jeśli chodzi o mikrostruk-
turę otrzymanych spieków i ich trwałość mechaniczną.

3. Stosując jako dodatki do proszków skrobię i metyloloce-
lulozę oraz prowadząc wieloetapową obróbkę termicz-
na do temperatur 1000 i 1250oC można uzyskać spieki o
porowatości otwartej do 77%; spieki takie charakteryzu-
ją się obecnością drobnych, zbliżonych rozmiarami por,
równomiernie rozłożonych w całym materiale.

4. Otrzymane porowate spieki wykazują zróżnicowaną roz-
puszczalność w symulowanym osoczu SBF, przy czym
nie ma prostej korelacji pomiędzy zawartością wapnia w
materiale a zdolnością jego uwalniania do SBF.

5. 7-mio dniowy kontakt z symulowanym osoczem wywołu-
je powierzchniową krystalizację fosforanów wapnia je-
dynie w przypadku spieku o najwyższej koncentracji wap-
nia; przeprowadzone badania nie pozwalają jednak jesz-
cze określić wszystkich uwarunkowań krystalizacji hy-
droksyapatytu na powierzchni porowatych spieków otrzy-
manych z proszków pochodzenia żelowego.

Podziekowania
Badania finansowane przez Komitet Badań Naukowych,

projekt PBZ-KBN-082-T08

tion HAp on such complex material as the sinters obtained
from gel-derived powder is also very complex and at the
present stage of investigations it is difficult to identify all the
factors which determine its progress.

Conclusions
1. Gel-derived powders from the system SiO2-CaO-P2O5

represent a convenient starting material for the produc-
tion of porous sinters which might be used as osseous
implants.

2. Application of burning-out additions and of the method of
the deposition of the casting slip on organic substrates
(polymeric sponge), in the process of sintering gel-de-
rived powders, yields good results as regards the micro-
structure of the obtained sinters and their mechanical
durability.

3. By applying starch and methyl cellulose as additions to
the powders and by multi-stage thermal treatment at the
temperatures 1000 and 1250oC it is possible to obtain
sinters with the open porosity up to 77%; such sinters
are characterized by the presence of fine pores of simi-
lar dimensions, distributed uniformly in the entire mate-
rial.

4. The obtained porous sinters show differentiated solubil-
ity in simulated body fluid SBF and there exists no sim-
ple correlation between the content of calcium in the
material and its ability to become released into SBF.

5. Seven days long contact with simulated body fluid in-
duces surface crystallization of calcium phosphates only
in the case of a sinter with highest calcium concentra-
tion; the performed investigations, however, do not al-
low to determine all the conditions of hydroxyapatite crys-
tallization on the surface of porous sinters obtained from
gel-derived powders.
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Streszczenie
Obecnie w medycynie stosuje się szereg różnych
polimerów służących głównie jako wypełniacze. W
ortopedii powszechnie używa się cement akrylowy
PMMA (polimetakrylanu metylu) służący do mocowa-
nia endoprotezy wewnątrz kości. Producenci poszcze-
gólnych cementów podają różne parametry wytrzy-
małościowe dla danego rodzaju PMMA brak jest jed-
nak właściwej korelacji miedzy nimi ze względu na
zróżnicowane warunki przygotowania, polimeryzacji
oraz przeprowadzania prób wytrzymałościowych. Z
tego też powodu została podjęta próba porównania
własności wytrzymałościowych i strukturalnych po-
szczególnych cementów kostnych stosowanych w
ortopedii.
Cement akrylowy użyty do badań miał skład chemicz-
ny podany przez producenta, z zachowaniem odpo-
wiedniej proporcji między polimerem a monomerem.
Nie stosowano domieszek (wypełniaczy). Proces przy-
gotowania cementu do badań prowadzony był zgod-
nie z instrukcją producenta. Dla wszystkich próbek
zachowane zostały identyczne warunki polimeryza-
cji, przechowywania oraz przeprowadzenia próby
wytrzymałościowej.
Do badań przyjęto cztery najpopularniejsze obecnie
cementy kostne produkowane przez czołowych pro-
ducentów. Trzy z nich stosowane są z powodzeniem
w ortopedii od kilku lat i są to: CEMEX RX - produkcja
TECRES SPA, PALACOS R - produkcja SCHERING
- PLOUGH INTERNATIONAL INC. KENILWORTH,
NEW JERSEY, SIMPLEX P - produkcja HOWMEDI-
CA LIMERICK, oraz nowej generacji cement PALA-
MED 40 - produkcja BIOMET MERCK. Do badań uży-
to oryginalnie zapakowane cementy z nieprzekroczo-
nym terminem ważności. Opakowania zostały otwo-
rzone bezpośrednio przed wykonaniem próbek.
Badania wytrzymałościowe prowadzone były na ma-
szynie wytrzymałościowej, dla której prędkość zgnio-
tu ustalona została na 60 [mm/min]. Do badań użyto
dwóch rodzajów próbek, wykonanych zgodnie z nor-
mą ISO 5833 - "Implants for surgery - Acrylic resin
cements". Próba wytrzymałościowa wykonana została
24 godziny po polimeryzacji masy akrylowej. Ze wzglę-
dy na specyfikę pracy cementu kostnego przeprowa-
dzona została próba wytrzymałości na ściskanie.
Poza badaniami wytrzymałościowymi przeprowadzo-
na została również analiza mikrostruktury poszcze-
gólnych polimetakrylanów metylu. Analizie poddano
także zjawiska zachodzące podczas ściskania oraz
zachowanie się cementu po zakończeniu próby wy-
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Abstract:
Nowadays, the medicine uses several polymers as
extenders. In orthopaedics, to fix an endoprosthesis
inside a bone there is commonly applied the PMMA
acrylic cement (polymetacrylan of methylene).
Producers of certain cements give many strength pa-
rameters of the PMMA; they vary because the cements
were prepared in different polymerisation and strength
tests conditions. It was the main reason why the ef-
forts to compare the strength and structural proper-
ties of certain bone cements used in orthopaedics were
taken.
The chemical constitution of the acrylic cements used
in research was prescribed by its producer and pre-
pared preserving proportions between polymer and
monomer. No fillers were used. The whole process of
preparing the cement to use it for research was con-
ducted strictly according to the rules given by the pro-
ducer. Polymerisation and storing conditions as well
as the strength tests were equal and identical for all
of the samples (diagram 3)
In the research there were used the most popular 4
bone cements produced by main manufacturers:
CEMEX RX - by TECRES SPA, PALACOS R - by
SCHERING-PLOUGH INTERNATIONAL INC.
KENILWORTH, NEW JESREY, SIMPLEX P - by
HOWMEDICA LIMERICK, and a brand new one:
PALAMED 40 - by BIOMET MERCK. They were all
originally packed and completely new. The boxes were
opened right before usage.
The strength tests were made on the strength ma-
chine with the cold work velocity of 60 [mm/min]. Two
kinds of samples were used. They were prepared ac-
cording to ISO 5833 - Implants for surgery - Acrylic
resin cements". The strength test was made 24 hours
after polymerising the acrylic mix. Because the bone
cement is supposed to work in very particular condi-
tions, there were 2 special tests carried: compression
and two-support crushing.
Except strength tests there were also analysed micro-
structures of particular polymetacrylans of methylene.
All the phenomena that took place during the tests
were also examined as well as the state of the ce-
ment right after the test (delamination, brittleness, size
of the fragments, etc.) The process of crushing was
also analysed (diagrams 1 and 2). Every phenomenon
that took place while the cement was cyclically loaded
had its crucial influence on durability of the bone -
stem joint and on defragmentation of the cement and
displacing the fragments inside the organism.
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2 5trzymałościowej (rozwarstwienie, kruchość, wielkość
odłamów itd.). Wszystkie te zjawiska, zachodzące
podczas cyklicznego obciążania cementu, mają de-
cydujący wpływ na trwałość połączenia kości z trzpie-
niem oraz możliwość wykruszenia się drobin cemen-
tu i ich przemieszczanie się wewnątrz organizmu.

Słowa kluczowe: kompozyt, wytrzymałość, ce-
menty kostne.

[Inżynieria Biomateriałów, 45, (2005), 32-36]

Wstęp
Alloplastyka stawu biodrowego jest zabiegiem mającym

na celu przywrócenie funkcji uszkodzonego stawu biodro-
wego [2]. Intensywne badania nad zastąpieniem ludzkiego
stawu przez sztuczny staw rozpoczęło się w roku 1960, kiedy
to Charnley zakotwiczył endoprotezę w kości za pomocą
metakrylanu metylu. Od tego czasu zmieniło się w allopla-
styce bardzo wiele. Coraz to doskonalsze metody projekto-
wania wszczepów pozwalają na stworzenie endoprotez
dopasowanych do indywidualnych warunków pacjenta.
Poszczególne elementy ,,zastępcze'' oraz cementy kostne
produkowane są z coraz to nowych materiałów, o bardzo
dużej biozgodności i biotolerancji [6]. Praktyka kliniczna
wykazuje duży procent niepowodzeń zabiegów implantacji
sztucznego stawu biodrowego spowodowanych utratą sta-
bilności trzpieni w kości udowej [4]. Znaczny procent oblu-
zowań endoprotezy jest spowodowany zniszczeniem ce-
mentu akrylowego będącego spoiwem łączącym trzpień z
kością. Jak wynika z badań mechanizm przenoszenia ob-
ciążeń przez zdrowy staw biodrowy jest bardzo złożony.
Wprowadzenie endoprotezy prowadzi do zakłóceń fizjolo-
gicznych mechanizmów przenoszenia obciążeń w stawie
biodrowym. Zbyt duża sztywność trzpienia prowadzi do
obciążenia bliższej części kości udowej, przez co dochodzi
do zaniku tkanki kostnej w okolicy krętarzowej będącej przy-
czyną obluzowania trzpienia endoprotezy. W przypadku zbyt
małej sztywności implantu w stosunku do sztywności kości
dochodzi do wzrostu koncentracji naprężeń w proksymal-
nej części kości [1, 8].

Użycie cementu dawało bardzo dobre możliwości mo-
cowania protezy w kości. Jednak musiał on być użyty w
odpowiedni sposób i chirurg winien zrozumieć zasadę jego
działania. Nie należy go traktować jako kleju ("glue"), ale
właśnie jako cement - wypełniacz ("filler") przestrzeni mię-
dzy kością a metalem i przenoszącym obciążenie protezy
na kość. Luźne wprowadzenie posmarowanej cementem
protezy nie ma sensu, bowiem między cementem a kością
nie występują siły adhezji, ani też reakcje chemiczne. Wpro-
wadzenie protezy do jamy wypełnionej cementem stwarza
natomiast ciśnienie, które wpycha drobiny cementu między
zakamarki struktury kości. Po polimeryzacji otrzymuje się
jednolity blok proteza-cement stanowiący swą zewnętrzną
powierzchnią negatyw struktury śródkostnej [7].

Cement kostny (PMMA) znajdujący się między trzpie-
niem o module Younga E = 1,1×105 [MPa], a kością gąb-
czastą o module Younga E = 1,1×103 [MPa] [8], ma bardzo
odpowiedzialne zadanie przenosząc obciążenia z izotropo-
wego trzpienia o dużej sztywności, na materiał anizotropo-
wy o znacznie mniejszym module Younga. Różnica w cha-
rakterystyce przenoszenia obciążeń tych dwóch ośrodków
powoduje duże obciążenie cementu kostnego.

Technologia cementowania
PMMA po zakończonym procesie polimeryzacji stanowi

mocne spoiwo, od którego wymaga się utrzymanie zaim-

To examine granularity and microstructures of some
kinds of PMMA there had to be used microscope and
a special computer programm for picture analysis FIG-
URE 1- 4.

Keywords: composite, strength, acrylic cements.
[Engineering of Biomaterials, 45, (2005), 32-36]

Introduction
The alloplasty of a hip joint is an operation aimed at the

restoration of the function of the damaged hip joint [2]. In-
tensive research on the replacement of a human joint with
an artificial one has began in 1960, when Charnley anchored
the endoprosthesis inside a bone with methyl methacrylate.
Since then, the alloplasty has been in a continuous progress.
More and more perfect methods of designing the implants
allow to create endoprosthesis fitting patient's individual
conditions and needs. Individual units as well as cements
are made of more modern materials being extremely
biotolerant and biocompatible [6]. Clinical practice reveals
high percentage of failures of artificial hip joint implantation
operations caused by the loss of stability of a mandrel in-
side a femur [4]. The considerable percentage of the
endoprosthesis loosening is caused by the destruction of
the acrylic cement being the binder connecting mandrel to
the bone. It has been observed in the tests that the mecha-
nism of transmitting of the loading inside a healthy hip joint
is very complicated. Implementing the endoprosthesis leads
to physiological disturbances of the mechanisms of trans-
mitting of loadings inside a hip joint. Too large stiffness of
the mandrel leads to loading of a closer part of femur what
results in an atrophy of the osseous tissue in the trochanter
region being the cause of loosening of the endoprosthesis.
In case of too small stiffness of the implant in relation to the
bone stiffness increase in stresses concentration in proxi-
mal part of femur is observed [1, 8].

The use the cement has given very good possibilities of
fixing of the prosthesis inside a bone. However it had to be
done in a proper way and a surgeon should understand the
principle of its working. Cement should not be treated as a
glue, but as a filler - filling the space between a bone and
metal and transferring the loadings to the bone. Inserting of
the prosthesis smeared with cement loosely does not make
any sense as there are neither adhesion forces nor chemi-
cal reaction present between a cement and a bone. How-
ever inserting the endoprosthesis into a cavity filled with
cement creates the pressure pushing the particles of the
cement into the gaps of bone structure. After polymeriza-
tion the uniform system prosthesis- cement is obtained and
its external surface is the negative of the endosteal struc-
ture [7].

Osseous cement (PMMA) between mandrel (Young mod-
ule E = 1,1×105 [MPa]) and spongy bone (Young module E
= 1,1×103 [MPa] [8]) is  responsible for transmitting loading
from stiff isotropic mandrel to the anisotropic material of
considerably smaller Young module value. The difference
in characteristic of the loading transmission causes large
loading of osseous cement.

Cementing technology
PMMA after polymerization is a strong binder that should

hold implanted endoprosthesis inside the marrow cavity and
transmit the loadings resulting from man's motor activity.

PMMA looks like glass and it has been found out that its
cracking is one of the reasons of the joints endoprosthesis
exchange. It should be stated that comparing to the compact
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2 6 plantowanej endoprotezy w jamie szpikowej i przenosze-
nia obciążeń wynikających z motoryki człowieka.

Związany PMMA przypomina, więc szkło. I rzeczywiście
jego pękanie jest jedną z przyczyn wymiany endoprotez sta-
wów. Dla porównania należy podać, że kość zbita wykazu-
je wartość analogicznego współczynnika w granicach 2-12
[MPa×m1/2], a więc jest wielokrotnie odporniejsza na pęka-
nie. Dodatkową wadą cementu jest skurczliwość po poli-
meryzacji, wzmacniana jeszcze skurczliwością termiczną
po obniżeniu temperatury wywołanej procesem egzoter-
micznym [5].

Duży wpływ na wytrzymałość mechaniczną połączenia
"kość - cement - implant" oraz samego cementu kostnego
ma technika operacyjna, oraz sposób przygotowania PMMA.
Do niedawna cement przygotowywany był przez ręczne
wymieszanie składników. Wprowadzenie polimetakrylanu
metylu do jamy szpikowej odbywało się ręcznie, przez co
nie było pewności, czy jama szpikowa została całkowicie
wypełniona. Taka technika cementowania nie dawała za-
dawalających wyników ze względy na niezupełne wypeł-
nienie jamy szpikowej i tworzenie się w implantowanym
obszarze pęcherzy powietrznych. Puste przestrzenie w spo-
limeryzowanym PMMA jak również w miejscach styku kość
- cement - implant, powodowały kumulację naprężeń i zwięk-
szały prawdopodobieństwo zniszczenia połączenia.

W latach dziewięćdziesiątych wprowadzono, w celu
zmniejszenia porowatości, wirowanie cementu w strzykaw-
ce ładowanej później do pistoletu. Wirowanie odbywa się
przy 4.000 [obr/min] przez 30 [s]. Zabieg ten pozwala na
usunięcie z cementu banieczek gazu, dających później
puste przestrzenie wewnątrz masy cementowej o przekro-
ju nawet do 5000 mm. Po wirowaniu występują jedynie prze-
strzenieo przekroju 200 mm. Odporność na odkształcenie
wzrasta o 54 %, a na zmęczenie nawet do 136% [3].

Obecnie metoda cementowania uległa radykalnym mo-
dyfikacjom. Do jamy szpikowej wprowadza się na żądaną
głębokość korek wykonany z kości i przy użyciu strzykawki
lub pistoletu pod odpowiednim ciśnieniem wprowadza się
masę cementową. Podczas zabiegu istotne jest również
utrzymanie odpowiedniej grubości płaszcza cementowego,
który przy alloplastyce stawu biodrowego został ustalony
na 3¸5 [mm] z zachowaniem równomiernego rozłożenia
PMMA wokół trzpienia. Wprowadzony do tak przygotowa-
nej kości udowej trzpień jest osadzony stabilnie, a cement
wnika w mikropory trzpienia i kości. Spełnienie wymienio-
nych warunków ma istotne znaczenie dla połączenia "kość-
cement- implant". Im większa będzie penetracja cementu
do tkanki kostnej, tym mocniejsze jest połączenie cementu
z kością.

Metodyka badań
Dla wybranych cementów akrylowych przeprowadzona

została próba wytrzymałości na ściskanie. Próbki formo-
wane były ręcznie, cement rozrabiany był w naczyniu o
obojętnym odczynie chemicznym zapobiegającym przedo-
stanie się wtrąceń.

Do próby ściskania użyte zostały dwa rodzaje próbek o
kształcie walca. Średnica próbek ustalona została na d1 = 6
mm i d2 = 8 mm. Wysokość próbki określona została wg
normy ISO 5833 i wynosiła h = 2d mm.

Badania prowadzone były na hydrauliczno - mechanicz-
nej prasie, dla której prędkość zgniotu była stała i wynosiła
V = 1 [mm/s].

Przygotowanie próbek odbyło się zgodnie z zaleceniami
producenta cementu. Warunki przygotowania, polimeryza-
cji oraz przechowywania próbek były identyczne.

Próbki przyjęte do badań wykonane zostały z czystego

bone (the value of analogous coefficient 2-12  [MPa×m1/2],
PMMA is significantly less resistant to cracking. Contrac-
tion after polymerization, further strengthen by the thermal
contraction after temperature fall of exothermic process, is
the other drawback of cement [5].

An operating technique as well as a method of PMMA
preparing are of a significant influence on the mechanical
durability of bone-cement-implant binding. Until quite lately
cement was prepared by mixing the components manually.
Insertion of polymethylmethacrylate to the medulla cavity
was held manually, and thus it was not certain whether the
medulla cavity had become filled entirely. Such a cementa-
tion technique did not give the satisfactory results due to
the incomplete filling of medulla cavity and forming of aerial
vesicles in an implanted area. Empty spaces in polymer-
ized PMMA as well as in the bone - cement - implant con-
tact regions caused the accumulation of stresses and in-
creased the probability of the destruction.

In the 90s, in order to limit the porosity, rotation of the
cement in a syringe, later freighted to a gun, was incorpo-
rated. Rotation is performed at 4.000 [rpm] for 30 [s]. The
process allows to remove the gas bubbles from cement,
reducing empty spaces inside cement pulp from about 5000
mm to 200 mm in diameter. Deformation resistance increases
of about 54%, and endurance even of 136% [3].

 Nowadays method of cementation underwent the radi-
cal modifications. Bone stopper is being inserted into the
medulla cavity at appropriate depth and then, cement pulp
is being inserted under the demanded pressure with sy-
ringe or gun. It is also essential during the operation to
maintain a suitable cement layer thickness, which for a hip
joint  alloplasty was assumed to be 3 to 5 [mm] evenly dis-
tributed around the mandrel. Mandrel inserted under these
conditions is stably embedded inside the femur, and ce-
ment penetrates the mandrel and bone micropores. The
fulfillment of the above conditions is crucial for the bone -
cement - implant joint. The larger penetration of cement
into the osseous tissue the stronger connection of cement
and bone.

Methodology of investigations
Compression strength test was performed for variable

acrylic cements. Samples were manually formed; cement
was prepared in a vessel of a neutral chemical reaction to
prevent penetration of inclusions.

Two kinds of cylindrical samples were taken into the com-
pression strength tests. The samples diameter was d1 = 6
mm and d2 = 8 mm while the height of sample h = 2d mm
was determined according to ISO 5833 standard.

The tests were carried out at hydraulic - mechanical press
with a constant speed V = 1 [mm / s].

The preparation of samples was carried out in conform-
ity of cement manufacturer. The conditions of preparation,
polymerization as well as storage of samples were identi-
cal.

Samples taken into the investigation were made of pure
cement without any fillers.

The analysis of the individual osseous cements micro-
structure were performed with the IRIS computer image
analysis program. Structure were  analyzed under the mi-
croscope with a transiting light at 65x, 125x, 1250x.

Results of investigations
Proper magnification were used to make the appropriate

photographs, which, after the computer image analysis,
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2 7cementu bez domieszek wypełniaczy.
Analiza mikrostruktury poszczególnych cementów kost-

nych odbyła się przy użyciu programu do komputerowej
analizy obrazu IRYS. Struktura była analizowana pod mi-
kroskopem ze światłem przechodzącym przy powiększe-
niach 65x, 125x, 1250x.

Wyniki badań
Zastosowanie odpowiedniego powiększenia pozwoliło na

wykonanie stosownych zdjęć, które dzięki komputerowej
analizie obrazu dostarczyły wielu cennych informacji doty-
czącej masy cementowej. Wykonanie skanów struktury i
wprowadzenie ich do komputera pozwoliło na obserwację
struktury spolimeryzowanego cementu akrylowego, okre-
ślenie wielkości cząstek, spójności materiału, ocenę mikro-
struktury i porowatości. Badania mikroskopowe pozwoliły
na wysunięcie następujących wniosków.

Największą mikro-gramaturę posiada cement PALAKOS
R, którego struktura jest bardo porowata i charakteryzuję
się dużą niejednorodnością (RYS. 1).

Najbardziej jednolitą strukturę zaobserwowano w cemen-
cie SIMPLEX P (RYS. 2) oraz PALAMED 40 (RYS. 3). Te
dwa rodzaje cementu akrylowego charakteryzują się drob-
ną ziarnistością oraz stosunkowo gładką powierzchnią.
Strukturę obydwóch cementów kostnych widocznych w po-
większeniu 125x przedstawiają RYS. 2 i 3.

Pośrednią gramaturę oraz strukturę posiada cement Ce-
mex RX, którego mikrostruktura została przedstawiona na
poniższym RYS. 4.

Wszystkie cementy przyjęte do badań poddane zostały
próbie ściskania. Parametry pracy maszyny wytrzymałościo-
wej oraz wielkości próbek dla wszystkich rodzajów bada-
nych PMMA były jednakowe. Podczas ściskania kontrolo-
wano zachowanie się cementu. Istotne było ustalenie, czy
przenoszone przez próbki obciążenie nie powoduje krusze-
nia się próbki lub nie powstają na niej wyraźne pęknięcia.
Wykruszanie się cementu jest dużym zagrożeniem dla utrzy-
mania stabilności trzpienia jak i dla zdrowia pacjenta. Po-
wstanie odprysków masy cementowej świadczyłoby o emi-
sji cząstek cementu do organizmu bezpośrednio po implan-
tacji. Znane są przypadki zwiększenia emisji cząstek PMMA
wraz z upływem czasu i starzeniem się cementu kostnego,
jednak wykruszenie się cementu bezpośrednio po polime-
ryzacji znacznie zmniejszyłoby jego przydatność w ortope-
dii.

Wybrane cementy kostne przyjęte do badań, podczas
próby ściskania zachowywały się podobnie. PMMA nie wy-
kruszał się, nie złuszczał, nie następowało odpryskiwanie

provided a great number of  valuable information regarding
the cement pulp. The structure scans and their computer
analysis made it possible to observe the polymerized acrylic
cement structure, to determine particles sizes, cohesion of
material, to assess its microstructure and porosity. On the
basis of the microscopic investigations the following con-
clusions have been drawn.

The greatest micro-basis weight has been observed for
PALAKOS R cement characterized by very porous struc-
ture and large inhomogeneity (FIG. 1).

The most uniform structure has been observed for both
SIMPLEX P (FIG. 2) and PALAMED 40 cement (FIG. 3) as
well. These two types of acrylic cement are characterized
by relatively small granularity and smooth surface. The struc-
tures of both cements have been shown in FIGs. 2 and 3
(x125).

Cemex RX cement is the one with the medium basis
weight and  structure, and its microstructure has been pre-
sented in FIG.4.

All the cements taken into the investigation were sub-
jected to the compression tests. Working parameters of a
testing machine as well as dimensions of the samples were
the same for all studied PMMAs. It was important to deter-
mine whether the loading transmitted by the samples does
not cause the crush of the samples or whether there are no
visible fractures occurring. Cement spalling is a major threat
for mandrel stability and for patient's health. Occurrence of
the cement pulp debris would indicate an emission of the
cement particles to the organism immediately after the im-
plantation. The cases of increased emission of PMMA par-
ticles in time due to the ageing of the cement are known but
the spalling of the cement immediately after polymerization
would considerably reduce its usefulness in orthopaedy.

All the cements taken into the investigation has shown
similar results. PMMAs did neither spall nor peel. In FIGs. 5
and 6 the compression tests results for two cements of ex-
tremely different parameters have been shown.

Compression test characteristic of the polymethylmetha-
crylate CEMEX RX type (RcCEMEX RX = 82 [MPa]) vs. time.
Compression test characteristic of the polymethylmetha-
crylate PALAMED 40  type (RcPALAMED 40 = 126 MPa) vs. time

 On the basis of the calculation results it can be stated
that the compressive strength for all the PMMA types used
in orthopaedy for several years is similar, and it significantly
differs only for  PALAMED 40 cement. The differences in
compression strength of the osseous cements taken into
the tests have been presented in FIG. 7.

It results from the calculation that the highest compres-
sion strength, considerably different from the other cements,
has been observed for PALAMED 40 cement (RcPALAMED 40 =

RYS. 1. Struktura
cementu kostnego
PALAKOS R
powiększenie 125x.
FIG. 1. The structure
of bone cement
P L A K O S R ;
magnification 125x.

RYS. 2. Struktura
cementu SIMPLEX P
powiększenie 125x.
FIG. 2. The structure of
cement SIMPLEX P;
magnification 125x.

RYS. 3. Struktura
cementu PALAMED
40 powiększenie
125x.
FIG. 3. The structure
of  cement PALAMED
40; magnification
125x.

RYS. 4. Struktura
cementu akrylowego
CEMEX RX powięk-
szenie 125x.
FIG. 4. The structure
of acrylic cement
CEMEX RX;
magnification 125x.
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cząstek cementu.
Przebieg ściskania dla dwóch cementów o skrajnych pa-

rametrach wytrzymałościowych przedstawiają RYS. 5 i 6.
Charakterystyka próby ściskania polimetakrylanu mety-

lu typu CEMEX RX przedstawiona w funkcji czasu, dla któ-
rego RcCEMEX RX=82 MPa. Charakterystyka próby ściskania
polimetakrylanu metylu typu PALAMED 40 przedstawiona
w funkcji czasu, dla którego RcPALAMED 40 = 126 MPa

Z dokonanych obliczeń wynika, że wytrzymałość na ści-
skanie dla poszczególnych rodzajów PMMA stosowanych
w ortopedii od kilku lat jest zbliżona, a różni się znacznie
jedynie od cementu PALAMED 40.

 Różnice w wytrzymałość na ściskanie przyjętych do
badań cementów kostnych przedstawia  RYS. 7.

Z dokonanych obliczeń wynika, że największa wytrzy-
małość na ściskanie ma cement PALAMED 40, dla które-
go, RcPALAMED 40 = 126 [MPa], co znacznie odbiega od pozo-
stałych rodzajów cementów. SIMPLEX P, PALACOS R oraz
CEMEX RX nieznacznie różnią się wytrzymałością na ści-
skanie.

Obecnie wykorzystuje się wiele rodzajów cementów, sto-
sowanych jako kompozyty czyste (bez domieszek) lub z
domieszkami innych substancji. Stosowanie wypełniaczy
ma istotne znaczenie na własności wytrzymałościowe
PMMA.

Badania prowadzone w Instytucie Obróbki Plastycznej
Inżynierii Jakości i Bioinżynierii pozwalają na określenie
wpływu wypełniaczy na własności wytrzymałościowe ce-
mentów kostnych, zmniejszenia temp. polimeryzacji i zmniej-
szenia szybkości procesów starzenia cementów akrylowych.
Zastosowano trzy rodzaje wypełniaczy (materiały kościo-
zastępcze o nazwie BIO-OSS, miazgę kostną bydlęcą oraz
Al2O3). Różnice w wytrzymałości mechanicznej oraz w struk-
turze cementu kostnego mają znaczący wpływ na żywot-
ność i własności wytrzymałościowe wybranego cementu
kostnego.

Różnice w wytrzymałość na ściskanie przyjętych do ba-
dań cementów kostnych z 5% domieszką wypełniaczy
przedstawia RYS. 8.

Wnioski
Badania wytrzymałościowe przeprowadzone na wybra-

nych rodzajach polimetakrylanu metylu stosowanym w or-
topedii jako spoiwo między kością a trzpieniem pozwalają

126 MPa), while SIMPLEX P, PALACOS R and CEMEX
RX have shown insignificantly different compression strength

Nowadays, many kinds of cements are used either as
pure polymer or with admixtures of different substances.
Application of fillers is of a great significance to the me-
chanical properties of the PMMA.

The research performed at the Institute of Metal Work-
ing, Quality Engineering and Bioengineering permits to de-
termine the influence of the fillers on mechanical properties
of bone cements, decrease in polymerization temperature
and decrease the ageing process rate of the acryl cements.

Three kinds of fillers were taken into tests: bone-
substitutive material BIO-OSS, bovine bone pulp and Al2O3.
Differences in mechanical properties and in structure of bone

RYS. 5. Charakterystyka próby ściskania w funkcji
czasu dla CEMEX RX.
FIG. 5. Characteristic compression of CEMEX RX
crushing test in time.

RYS. 6. Charakterystyka próby ściskania w funkcji
czasu dla PALAMED 40.
FIG. 6. Characteristic compression of PALAMED
40 crushing test in time.
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RYS. 8. Wytrzymałość cementów kostnych z 5%
domieszką wypełniaczy.
FIG. 8. Strength of the bone cements with 5%
fillers.
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2 9na poznanie jednej
z podstawowych własności wytrzymałościowych na ści-

skanie. Przygotowanie próbek oraz przeprowadzone bada-
nia odbyły się w zbliżonych warunkach, dlatego można usta-
lić korelacje w wytrzymałości na ściskanie poszczególnych
PMMA.

Dla wybranych cementów kostnych największą wytrzy-
małość na ściskanie ma PALAMED 40, którego RcPALAMED

40=126MPa, co stanowi 154 % wytrzymałości ,,najsłabsze-
go'' z badanej grupy CEMEX RX dla którego Rc CEMEX
RX = 82 [MPa]. Wytrzymałość na ściskanie PALAMED 40
znacznie odbiega od pozostałych cementów przyjętych do
badań. PALACOS R oraz CEMEX RX charakteryzują się
zbliżoną wytrzymałością na ściskanie, a różnica między nimi
jest około 4%. SIMPLEX P jest pośrednim cementem, któ-
rego Rc SIMPLEX P = 86 [MPa].

Określenie wytrzymałości PMMA na ściskanie jest zale-
dwie wstępem do poznania całkowitej wytrzymałości wy-
branych cementów kostnych. Przyprowadzone badania nie
dają pełnego obrazu zachowania się cementu kostnego w
warunkach klinicznych i nie mogą być wyznacznikiem do
klasyfikacji poszczególnych cementów.

Aby uzyskać pełen obraz zachowania się cementu kost-
nego podczas pracy, należałoby przeprowadzić cykl kolej-
nych badań tj. rozciąganie, zginanie, ścinanie oraz określe-
nie wpływu starzenia się cementu na utratę własności wy-
trzymałościowych i migracji cząstek do organizmu.

Wyniki badań mikrostruktury przedstawiają wielkość zia-
ren oraz porowatość spolimeryzowanego cementu. Para-
metry te mają istotne znaczenie dla całkowitego wypełnie-
nia jamy szpikowej i przeniknięcie cementu akrylowego w
głąb struktury beleczkowej kości. Najdrobniejszą gramatu-
rę posiadają SIMPLEX P oraz PALAMED 40, dlatego moż-
na przypuszczać, że właśnie te cementy powinny najdo-
kładniej penetrować kość, dzięki czemu zespolenie kość -
cement - implant powinno być stabilne i trwałe.

cement are of significant influence on life and mechanical
properties of the bone cement.

The differences in compression strength of the osseous
cements with 5% of different fillers taken into the tests have
been presented in FIG. 8.

 Conclusions
The strength tests carried out for the chosen types of

PMMA used in orthopaedy as a binding between a mandrel
and a bone contribute to determining one of the basic ma-
terial properties - compression strength. The preparation of
samples as well as investigations were carried out under
the similar conditions and therefore it was possible to es-
tablish correlations in compression strength of the individual
PMMA.

PALAMED 40 has shown the highest value of compres-
sion strength RcPALAMED 40=126 MPa what stands for 154%
of strength of the weakest of the studied cements - CEMEX
RX revealing RcCEMEX RX=82 MPa. PALAMED 40 compres-
sion strength considerably differs from the others. PALACOS
R and CEMEX RX reveal similar compression strength with
about 4% distinction. SIMPLEX P is a medium cement with
Rc SIMPLEX P=86 MPa.

Determining of PMMA compression strength is only the
introduction to learning the total strength of the chosen os-
seous cements. The performed investigations do not give
the full image of behavior of the osseous cement in the clini-
cal conditions and they alone can not be the determinant to
classify the individual cements.

In order to understand completely the behavior of the
cement in a working conditions further investigations such
as: tensile tests, bending and shearing should be performed
as well as determining of the ageing influence on strength
properties and the particles migration into the organism.
The results of microstructure investigations show the grains
size as well as porosity of the polymerized cement. These
parameters are of a great importance for filling completely
the medulla cavity and for penetration of the acrylic cement
deep into a structure of a trabecular bone.
It can be assumed that SIMPLEX as well as PALAMED 40
having the smallest basic weight should best penetrate the
bone and thus the bone-cement-implant joint should be sta-

ble and durable.
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mować dowolny okres, w którym wydawane są kolejne zeszyty.
Zamawiający otrzyma zaprenumerowane zeszyty począwszy od
daty dokonania wpłaty. Zamówienia wstecz będą realizowane w
miarę posiadanych zapasów.

Realizacja zamówienia
Warunkiem realizacji zamówienia jest otrzymanie z banku po-

twierdzenia dokonania wpłaty przez prenumeratora.

Konto
Polskie Stowarzyszenie Biomateriałów
30-059 Kraków, al.Mickiewicza 30/A-3
Bank Śląski S.A. O/Kraków,
nr rachunku      63 1050 1445 1000 0012 0085 6001

Należy podać swój adres, tytuł czasopisma, okres prenumera-
ty i liczbę zamawianych egzemplarzy.

Opłata
Cena jednego numeru - 20 PLN
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